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Parmi les diverses protheses orthopediques disponibles sur le marche et parmi les 
nombreux articles de la litterature proposant de nouvelles conceptions, il est 
extremement rare que le remodelage osseux et l'osteo-integration soient pris en compte. 
Pourtant, il est assez largement reconnu que ces deux phenomenes biologiques sont a 
l'origine d'une grande partie des echecs d'implantation de protheses. 
Le remodelage osseux est revolution de la densite de l'os au cours du temps. D 
est particulierement important dans le cas de l'implantation de protheses qui modifient 
radicalement le stimulus mecanique ressenti par l'os. Ce phenomene biologique a ete 
transcrit en un systeme d'equations mathematiques. Ce modele est par la suite 
implemente dans un logiciel de calcul par elements finis (Hypermesh, Altair 
Engineering). Un algorithme y est adjoint pour ameliorer l'efficacite numerique de la 
simulation. L'ensemble est valide par comparaison avec des donnees de la litterature. 
Cette premiere etape du projet a fait l'objet d'une publication (Divialle, Vadean et al. 
2008). 
La seconde partie du projet traite le phenomene de l'osteo-integration. II s'agit de 
la croissance osseuse sur la surface et a l'interieur des implants. Un modele 
mathematique inspire de la litterature a ete implemente et comme pour le remodelage, 
un algorithme a ete rajoute afin de rendre les simulations plus efficaces. Encore une fois, 
les resultats des simulations sont compares avec succes aux donnees de la litterature. 
Enfin, dans une derniere partie, les deux algorithmes developpes precedemment 
sont couples. L'ensemble permet de simuler de maniere un peu plus adequate le 
comportement reel de l'os autour des implants orthopediques. Cet outil est utilise pour 
valider un nouveau design de prothese orthopedique de femur. 
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ABSTRACT 
Amongst all the existing orthopedic prostheses and the numerous published 
articles, only a few take into account the bone remodeling and the osseointegration. 
However, those phenomena are thought to provoke many implant failures. 
The bone remodeling is the bone density adaptation to mechanical stimulus 
through time. It is of great interest for prosthesis implantation which causes a radical 
change in the mechanical stimulus felt by the surrounding bone. This biological 
phenomenon has been translated into a mathematical system. A numerical algorithm was 
designed based on this system. Then the algorithm was implemented into a Finite 
Element Software. (Hypermesh, Altair Engineering) It was designed to improve 
calculation efficiency. The results were compared to data from the literature. An article 
based on these results was presented in June 2008 (Divialle, Vadean et al. 2008). 
The second stage of the project deals with the osseointegration. This is the bone 
ongrowth / ingrowth on the implant surface. Once again, based on a mathematical 
expression of the phenomenon, an algorithm was designed. It allowed us to simulate the 
evolution of the bone-implant contact. The results were successfully compared to 
published data. 
Based on those two algorithms we were able to accurately simulate the behavior 
of the bone surrounding the implant. This global algorithm is used to validate a new 
femoral implant design. 
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1 INTRODUCTION 
1.1 INTERET DE LA COMPREHENSION DU REMODELAGE OSSEUX 
Dans une societe vieillissante, les problemes lies a 1'osteoporose en particulier 
(diminution de la densite des os avec l'age) prennent une ampleur considerable. En 
2007, 1,4 millions de Canadiens ont ete touches par cette maladie ce qui represente 1,3 
milliards de dollars de frais medicaux par an. Ces couts sont eux aussi en forte 
croissance (prevision de 32,5 milliards de dollars en 2018, (Canada and Society 
2003)). Parmi ces frais, il faut compter les operations d'arthroplastie totale. Cette 
intervention chirurgicale consiste a remplacer une articulation non-fonctionnelle par un 
implant (ou un ensemble d'implants). Cela permet de reduire les douleurs et 
d'accroltre la mobilite des personnes affectees. Une large etude menee aux Pays-Bas et 
en Suede (Ostendorf, Johnell et al. 2002) releve une hausse de 20% des remplacements 
totaux de la hanche entre 1986 et 1997 dont jusqu'a 15% peuvent etre attribues au 
vieillissement de la population. Cette tendance est vraisemblablement la meme dans 
tous les pays industrialises. Par exemple, une etude sur 1'arthroplastie de la hanche aux 
Etats-Unis (Burns 2006) conclut qu'en 2030 cette operation coutera $22.7 milliards par 
an. 
Les resultats de 1'implantation de prothese de hanche varient en fonction des 
modeles et des techniques operatoires. Un certain nombre d'entre elles necessitent une 
seconde operation chirurgicale pour corriger l'implant mis en place. On parle de 
revision chirurgicale. D'apres l'etude precedente (Burns 2006), en 2030, aux Etats-
Unis, les operations de revisions d'implants de la hanche couteront $4,01 milliards par 
an. 
Parmi les causes de revision, la principale reste le descellement aseptique de la 
prothese femorale. II s'agit de la disparition du lien cree entre l'os et la partie de 
l'implant inseree dans l'os. La prothese se desolidarise done de l'os qui le soutient, ce 
qui entraine une perte de fonction et souvent des douleurs pour le patient. Selon 
2 
Wroblewski (Wroblewski 2002), parmi toutes les prothese implantees, 16,6% sont 
revues du fait du descellement, loin devant les autres causes : fracture de la prothese 
(1,7%) et infection majeure (1,5%). Parmi les descellements releves pour les protheses 
de hanche, Espehaug (Espehaug 2002) note que dans 95,4% des cas, la partie femorale 
de la prothese est en cause. Pour augmenter le taux de reussite des protheses, il est 
done primordial de reduire le descellement aseptique qu'elles subissent. 
1.2 PROTHESES ORTHOPEDIQUES 
Ce projet est axe sur les protheses orthopediques et plus particulierement sur 
les protheses de hanche. Les protheses implantees actuellement sont de deux types : les 
protheses cimentees et non-cimentees. Pour les protheses cimentees, une couche de 
ciment orthopedique est inseree entre l'os et la prothese. Ce ciment adhere a la 
prothese et l'os aura tendance a croitre a l'interface avec le ciment. Dans le cas des 
protheses non-cimentees, la prothese est directement au contact de l'os et la croissance 
osseuse se fera sur la prothese. On parle d'osteo-integration, les protheses non-
cimentees sont appelees protheses osteo-integrees. 
H existe actuellement un debat entre les specialistes concernant la methode de fixation 
de la prothese. Une etude americaine realisee sur 271 patients ayant subi une 
arthroplastie totale de la hanche (Zimmerman, Hawkes et al. 2002) ne releve aucune 
difference statistique entre les protheses cimentees et osteo-integrees. II est toutefois 
admis que ces dernieres sont plus performantes pour les patients jeunes et actifs. De 
plus, si l'implantation d'une prothese non-cimentee se revele plus couteuse (en 
moyenne $13 038 contre $10 938 pour une prothese cimentee), le cout de revision est 
moindre ($6 042 contre $10 855 en moyenne). De plus, etant donne que le taux de 
revision des protheses cimentees est plus eleve (4,6% contre 0,7% pour les protheses 
non-cimentees, ecarts non statistiquement significatif), la prothese non-cimentee 
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apparait alors financierement plus interessante. C'est pour cela que notre projet 
s'orientera principalement vers ce type de prothese. 
L'echec de l'implantation d'une prothese de hanche peut-etre cause par 
plusieurs phenomenes. Dans la majorite des cas, la revision chirurgicale de 1'implant 
est due au descellement aseptique. Le changement de sollicitation mecanique ressenti 
par l'os apres l'implantation de la prothese fait qu'il va modifier sa densite pour 
s'adapter aux nouvelles contraintes ressenties (« stress-shielding » en anglais). Celles-
ci etant generalement moins importantes que dans un corps sain, l'os sera resorbe. Une 
resorption trop importante entrainera la destruction de l'os entourant la prothese. Ainsi 
apres un certain nombre d'annees de fonctionnement correct, la prothese se descellera 
par disparition de l'os environnant. 
Ce probleme est aussi amplifie par l'etat de guerison de l'interface entre l'os et la 
prothese. Meilleure est la guerison, plus il y aura d'os en contact avec la prothese et 
done plus elle sera stable et peu encline a se desceller. II faudra done veiller a favoriser 
la croissance de l'os sur la prothese. 
1.3 PRESENTATION BIOLOGIQUE 
Depuis de nombreuses annees, les scientifiques se penchent sur le 
comportement mecanique et le remodelage de l'os humain. C'est en effet un materiau 
vivant en perpetuelle evolution. Sa masse change lors de la croissance, mais il change 
aussi localement son architecture et ses proprietes mecaniques lors du remodelage et 
de la guerison d'une fracture par exemple. II est a noter qu'en tant que materiau vivant, 
il change aussi sa morphologie en fonction de l'age et l'activite physique de son 
proprietaire. Son architecture, sa structure et ses proprietes physiques sont 
«optimisees» simultanement afin de s'adapter aux sollicitations mecaniques 
auxquelles il est soumis. 
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Plus recemment, des recherches ont ete lancees sur le phenomene de guerison osseuse, 
en particulier lors des fractures mais aussi lors de F implantation de protheses dentaires 
et orthopediques. 
1.3.1 Structure de l'os 
A l'age adulte, l'os sain est principalement separe en deux types : l'os cortical 
compact et l'os spongieux ou trabeculaire. L'os cortical, situe preferentiellement sur le 
pourtour des os longs, est constitue d'osteons. Un osteon est compose de lamelles 
osseuses concentriques autour d'un canal haversien central qui contient les capillaires 
sanguins et les nerfs. Ces canaux haversiens sont relies entre eux, avec la surface de 
l'os et avec la moelle osseuse par des canaux transversaux ou obliques appeles les 
canaux de Volkmann. Chaque osteon est aligne parallelement a l'axe principal de l'os 
(celui de la diaphyse) avec un trajet legerement helicoi'dal des lamelles. Entre les 
osteons se trouvent des lamelles osseuses qui sont les vestiges d'osteons plus anciens 
resorbes. 
L'os spongieux est forme d'un reseau tridimentionnel de trabecules de tissu osseux, 
ramifiees et interconnectees. II est sou vent situe a l'interieur et aux extremites des os 
longs. II contient de la moelle osseuse, rouge ou jaune, selon l'age du sujet. 
L'os est un materiau composite forme d'une matrice extracellulaire etroitement 
associee a une substance minerale. La portion organique de la matrice osseuse est 
principalement constituee de fibres de collagene I ainsi que de proteines non 
collageniques. II faut aussi noter la presence de cytokines et de facteurs de croissance 
au sein de ladite matrice. La partie minerale de la matrice extracellulaire osseuse est 
constituee de cristaux naturels d'apatite ressemblant a l'hydroxyapatite (dont la 
formule chimique est Caio(P04)6 (OH)2) ainsi que d'autres composants nombreux et 
varies (calcium, magnesium, ...). La mineralisation s'initie a partir des fibres de 
collagene. 
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1.3.2 Activite cellulaire 
L'os trabeculaire contient differents types de cellules dont les principales sont 
les osteoblastes, les osteoclastes et les osteocytes. Les osteoclastes sont des cellules 
originaires de la moelle osseuse (ou hematopoietique) alors que les osteoblastes sont 
issus de cellules embryonnaires (mesenchymateuses). Certains osteoblastes, qui ne 
meurent pas a la fin de leur cycle de vie normal, se transforment en osteocytes au cours 
du remodelage lorsqu'ils sont couverts de matrice osseuse (Racila 2005). Ces cellules 
indues dans la matrice sont reliees entre elles et avec les cellules de la surface osseuse 
par des extensions de la membrane cytoplasmique. Ce sont les cellules les plus 
abondantes de l'os. Comme les osteoblastes, elles ne peuvent pas se reproduire par 
mitose mais maintiennent des activites cellulaires, entre autre l'echange des nutriments 
et de dechets avec le sang. Le role physiologique de ces cellules est encore assez mal 
connu. Toutefois, il semble qu'elles forment un reseau de communication au sein de 
l'os. Du fait de leur sensibilite aux stimuli mecaniques, de nombreux chercheurs 
pensent qu'elles detectent le besoin d'une augmentation ou d'une diminution de la 
formation osseuse dans le processus d'adaptation fonctionnelle ou en cas de micro 
fractures. Parmi les osteoblastes ayant accompli leur fonction d'osteogenese, certains 
se transforment en cellules bordantes, les autres meurent. Les cellules bordantes sont 
des cellules inactives, plates et allongees qui recouvrent la surface de la matrice 
osseuse non mineralisee. Une des hypotheses emises dit que les cellules bordantes, en 
reponse a un signal des osteocytes, stimulent les preosteoclastes pour declencher le 
remodelage. 
Les osteoblastes sont les cellules qui forment l'os nouveau. Les osteoclastes quand a 
eux le resorbent (destruction de la matrice). Toutes ces cellules interviennent lors de la 




L'objectif de ce travail de recherche est de proposer une nouvelle conception de 
prothese de hanche qui augmenterait la duree de vie des protheses de hanche. Ce 
travail sera decompose en plusieurs etapes : 
1. Simuler revolution de la densite de l'os au cours du temps. Ceci permettra de mieux 
comprendre les parametres influant sur la resorption osseuse autour de l'implant. 
2. Simuler la croissance osseuse a l'interface entre l'os et la prothese pour prendre en 
compte revolution du contact lors des simulations di comportement de l'os. 
3. Proposer une amelioration pour les protheses, en considerant qu'elles sont soumises 
a un chargement qui evolue au cours du temps (avec revolution de l'environnement de 
l'implant). 
Actuellement, les implants sont dimensionnes pour fonctionner correctement 
pour un seul cas de chargement, qui est celui resultant de la guerison correcte de l'os 
autour de la prothese. L'evolution de l'os au cours des annees n'est pas prise en 
compte. Selon nous, un dimensionnement fait en prenant en compte revolution du 
chargement exterieur permettra de produire des protheses plus adaptees au corps et 
done avec une duree de vie accrue. 
Comme explique precedemment, les principales causes du decelement aseptique sont 
la resorption osseuse autour de l'os (du a la deviation des contraintes) et une mauvaise 
guerison de l'interface entre l'os et la prothese. Ces deux phenomenes seront done 
utilises comme criteres devaluation de la qualite de la prothese proposee. Ainsi, cette 
derniere devra induire une augmentation de la densite de l'os directement en contact 
avec l'implant. Ceci sera quantifiable par la densite de l'os entourant directement la 
prothese. La prothese proposee devra aussi favoriser la croissance d'os sur sa surface, 
ce qui se traduira par une bonne integration osseuse sur l'interface et un temps de 
guerison minimal. 
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2 REMODELAGE OSSEUX 
2.1 PRESENTATION BIOLOGIQUE DU REMODELAGE OSSEUX 
Afin de satisfaire les contraintes mecaniques auxquelles il est soumis, le tissu 
osseux modifie sa forme, sa taille et sa structure. Ce comportement est appele le 
remodelage osseux. En 1964, Frost a ete le premier a decrire ce processus comme etant 
le seul mecanisme physiologique non pathologique du renouvellement de l'os du 
squelette adulte. Ce processus biologique a plusieurs fonctions : la formation adaptee 
du squelette durant la croissance, la conservation des proprietes mecaniques du tissu, 
leur adaptation aux contraintes, la reparation des fractures et la mise a disposition du 
calcium contenu. Lors du remodelage osseux, l'os ancien est resorbe par les 
osteoclastes et remplace par l'os nouveau forme par les osteoblastes (Couret 2004). 
Chez un adulte sain, ces deux processus s'equilibrent pour permettre le maintien de 
l'integrite de la masse osseuse et l'equilibre du taux de calcium. L'architecture osseuse 
est en permanence regeneree par apposition et resorption d'os au niveau local. Ce 
processus d'adaptation fonctionnelle n'est pas uniforme. Le squelette adulte se 
renouvelle d'environ dix pour cent par an. Ce travail est realise par des unites 
cellulaires de base ou agissent les osteoclastes et les osteoblastes. Le remodelage se 
deroule en quatre phases (Lemaitre 2004). 
• Phase d'activation: le long de la surface osseuse (recouverte de cellules 
bordantes), les precurseurs mononuclees des osteoclastes sont recrutes. 
• Phase de resorption: l'os ancien est resorbe par les osteoclastes formant une 
lacune osseuse. Les precurseurs osteoblastiques sont actives en parallele et 
permettent la differentiation des osteoblastes. 
• Phase d'inversion: les osteoclastes sont remplaces par des cellules 
mononucleees (pre-osteoblastes). 
• Phase de reconstruction (osteoformation): les osteoblastes colonisent la lacune 
et la comblent en deposant une nouvelle matrice osseuse et en la mineralisant. 
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Durant cette derniere phase, certains osteoblastes restent enfermes dans la 
matrice nouvellement formee et deviennent alors des osteocytes. Les autres 
meurent ou forment de nouvelles cellules bordantes (Follet 2002). 
La resorption et la synthese osseuse se succedent dans le temps et l'espace a 
l'echelle microscopique. Le remodelage est du a une entite appelee Unite 
Fonctionnelle de remodelage (UFR ou « Basic Multicellular Units », BMU en anglais). 
Cette entite mesure entre 1 et 2 mm de long et entre 0,2 et 0,4 mm de large. Chez 
l'adulte, environ un million d'entre eux sont actives simultanement. Leur 
fonctionnement differe suivant le type d'os. Dans l'os cortical, elles progressent en 
percant des tunnels dans l'os a l'avant et resynthetisant de l'os neuf a Farriere (Couret 
2004). Pour l'os trabeculaire, les UFR traversent de part en part les trabecules formant 
une nouvelle tranche. L'esperance de vie d'une UFR est d'environ 6 a 9 mois, au cours 
desquels les osteoclastes et les osteoblastes sont recrutes en permanence. 
L'equilibre entre destruction et formation est obtenu grace a des interactions 
complexes entre cellules osseuses, hormones systemiques (hormone parathyroi'de, 
vitamine D, calcitonine), facteurs de croissance et cytokines du microenvironnement 
local. Le systeme RANK-RANKL-OPG presente ces interactions (Couret 2004; C. A. 
Holding 2006) et il est considere comme une des avancees majeures dans la 
comprehension biologique du remodelage osseux. 
2.2 MODELES NUMERIQUES DE SIMULATION DU REMODELAGE OSSEUX 
II existe actuellement trois classes de methodes qui tendent a simuler le 
processus biologique du remodelage osseux. Chacune d'elle s'appuie sur un principe 
different. 
La methode mecanistique est la methode la plus recente. Elle part du principe que le 
remodelage osseux est une activite purement mecanique et tente de l'approximer avec 
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des methodes purement mecaniques (logique floue (Shefelbine, Augat et al. 2005) ou 
automate cellulaire (Tovar 2004)). II n'y a pas de structure commune pour ces 
methodes. Les resultats obtenus avec cette approche sont assez corrects. En particulier, 
les deux methodes citees prennent en compte beaucoup plus de parametres que les 
modeles des autres classes. Mais ce type de simulation reste peu precis, surtout, du fait 
de son eloignement par rapport a la biologie. II est ainsi assez difficile de determiner 
des valeurs «physiologiques» pour les parametres utilises, de comparer leurs 
influences relatives et de leurs trouver une correspondance biologique. 
Le second type de modele de remodelage trouve dans la litterature est 
phenomenologique. C'est la methode la plus prolifique (Chen, Y. G. et al.; Baiotto and 
Zidi 2004; Peter 2004; Ruimerman, Hilbers et al. 2005; Martinez, Aznar et al. 2006; 
Moroz, Crane et al. 2006; Tanck, Ruimerman et al. 2006; Chen, Pettet et al. 2007; 
Magnier, Wendling-Mansuy et al. 2007; Moroz and Wimpenny 2007). Elle consiste a 
tenter de resoudre directement le probleme a partir des connaissances biologiques 
actuelles par une approche cause - effets. En particulier, quasiment tous les modeles 
s'appuient sur une loi mathematique de comportement du remodelage en fonction de la 
contrainte ressentie. L'equation de base est souvent l'expression de la variation 
(derivee) de la densite massique osseuse par rapport au temps. Par la suite, les modeles 
font souvent apparaitre une sphere d'influence pour chaque osteocyte. Le 
comportement des cellules est lie a l'energie de deformation dans la matrice osseuse. II 
y a aussi souvent une boucle de regulation sur l'activite des cellules. Etant la methode 
la plus proche de celles utilisees dans les autres domaines de modelisation biologique, 
elle presente le plus de validations. Les resultats sont d'ailleurs souvent encourageants. 
Tous les algorithmes etudies predisent de fagon tres correcte la densite et 1'architecture 
des trabecules de l'os. Toutefois, il faut noter que le plus gros defaut de cette methode 
est qu'elle ne predit pas 1'architecture globale (geometrie) des os. Elle permet done de 
simuler le comportement de l'os, de son remodelage avec ou sans modifications 
(prothese, osteotomie,...). Mais elle n'explique pas la forme des os. C'est done un 
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outil puissant pour les chirurgiens, mais permet peu de progres dans la comprehension 
globale de la constitution humaine. 
Le dernier type de methodes de simulation du remodelage osseux est appele 
methode par optimisation. Comme le dit son nom, cette methode part de l'hypothese 
que l'os est une structure optimisee, souvent par rapport a l'energie de deformation (ou 
la densite d'energie de deformation) (Bagge 2000; Fernandes, Folgado et al. 2002; 
Folgado, R. et al. 2004; Wendling-Mansuy 2005; Xinghua, He et al. 2005; 
Annicchiarico, Martinez et al. 2007). La distribution de la densite osseuse, 
l'architecture des trabecules et la geometrie globale de l'os sont alors vues comme des 
solutions de ce probleme d'optimisation sous contrainte. La majorite des modeles 
optimise la densite osseuse. Le grand avantage de ce type de methode est qu'il permet 
de predire non seulement l'architecture des trabecules et la repartition de la matiere, 
mais aussi la geometrie globale de l'os. Son principal defaut est la faible fiabilite 
quand a revolution dans le temps (iterations pour aboutir a la solution). En effet, rien 
ne permet d'affirmer que l'os a le meme comportement qu'un algorithme 
d'optimisation pour aboutir a la solution, meme si elle est tres proche de la realite. 
C'est done un outil interessant pour la comprehension globale des fonctions du vivant, 
mais il est peu utile dans un contexte medical de suivi de revolution. 
Un des problemes qui semble recurrente pour 1'ensemble des modeles est la 
difficulte de trouver des valeurs « physiologiques » pour les differents parametres. Ce 
qui se traduit par des ecarts parfois importants entre les modeles. Par rapport au 
materiau en lui-meme, si le comportement general fait l'objet d'un consensus, les 
valeurs ainsi que les methodes utilisees varient. Pour certains parametres, les valeurs 
choisies sont celles qui donnent les resultats le plus proches de la realite. II y a done la 
un manque de donnees evident. Certains auteurs font apparaitre plusieurs echelles 
(mesoscopique et microscopique) et utilisent la theorie d'homogeneisation pour 
determiner les proprietes mecaniques du tissu. Cette methode semble donner de bons 
resultats, mais reste lourde en calculs. Pour pouvoir faciliter le travail, il aurait ete 
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interessant d'avoir une reference commune pour les valeurs des parametres, ce qui 
n'est pas encore le cas. 
La predominance du femur et des vertebres comme os etudies est notable dans 
les articles etudies. Ceci s'explique par les enjeux economiques et sociaux lies a 
l'osteoporose et aux fractures chez les personnes agees. Qui plus est, ce sont aussi des 
os dont les proprietes mecaniques et geometriques sont bien connues. Cela facilite les 
comparaisons et la validation. 
II est a noter enfin le faible nombre d'etudes faisant intervenir une validation 
correcte. Les modeles sont souvent compares les uns aux autres, mais rarement 
correles par des donnees issues d'etudes cliniques et encore plus rarement par des 
experiences animales. De ce fait, il est toujours difficile de juger du degre de realisme 
atteint par les differents modeles proposes. 
2.3 MODELE MATHEMATIQUE INITIAL 
Le modele phenomenologique, biothermodynamique, de remodelage osseux 
utilise a ete developpe en collaboration entre le LIAB a l'Ecole Polytechnique de 
Montreal et l'lnstitut de Thermodynamique de Pragues (Bougherara, Klika et al. 2006; 
V. Klika 2006). II s'appuie sur la cinetique chimique des reactions chimiques et 
biologiques intervenant dans le processus du remodelage osseux (RANK-RANKL-
OPG). L'hypothese de base (corroboree par les connaissances actuelles) souligne 
1'influence des deformations mecaniques sur les reactions chimiques. C'est par ailleurs 
le point primordial de ce modele qui couple les facteurs biologiques et les facteurs 
mecaniques quand nombre d'autres modeles se contentent de Tun ou de 1'autre de ces 
aspects. Le schema de la Figure 2.1 represente ce modele. 
MCELL represente les precurseurs osteoclastiques mononuclees et MNOC les 
osteoclastes. Les Ci sont les differentes composantes biologiques intervenant dans le 
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processus, s represente l'influence du chargement mecanique sur la reaction chimique 
et les ki sont les vitesses de cinetique de chacune de ces reactions. 
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Figure 2.1: Schema du processus de remodelage osseux etudie 
Le modele initial a ete reduit a 5 reactions (et done 5 equations differentielles) 
dans le but de limiter le nombre de parametres inconnus. En effet, la principale 
difficulte liee a ce modele vient du fait que les valeurs des parametres utilises ne sont 
pas connues. Aucune experience n'a ete menee a ce jour a notre connaissance. Qui 
plus est, s'agissant des vitesses de reaction et de l'influence de la deformation sur 
chacune des reactions, ces parametres sont probablement impossibles a determiner 
experimentalement. Ceci est le defaut majeur de ce modele. Toutefois, des valeurs ont 
ete trouvees pour chacun des parametres et permettent d'obtenir des resultats realistes. 
D'un point de vue mathematique, en s'appuyant sur les equations de cinetique 
chimique, les reactions simulees se resument en un systeme de 5 equations 
differentielles couplees (2.1). 
'yx =Sl.{j3i +yi).yi +J3 +J5 - A 
y2 = - ( $ -x+y2+%+y*+ys)-y2 -4 - (A -y2
 _2-(%+y*+ys))-y2






Ici, les composantes du modele sont representees par leur indice : 1 pour les 
precurseurs osteoclastiques, 2 pour l'os ancien, 3 pour les osteoblastes, 4 pour 
l'osteoide (matrice osseuse non mineralise) et 5 pour l'os nouveau (mineralise mais 
non mature). 
Les yi represented les concentrations normalisees des composantes i, yt la derivee 
temporelle de ces variables yi; les D; sont des parametres dependant du chargement 
mecanique ressenti par chaque cellule. Pi est la somme des concentrations initiales 
pour chacune des reactions et 8j, le ratio entre chacune des vitesses de reaction et la 
vitesse de la resorption de l'os. Les Jt representent les flux des composants i. 
II est a noter que la premiere equation est decouplee des autres. C'est une 
equation differentielle non-lineaire autonome. Elle a une solution analytique et pourrait 
etre resolue independamment du systeme differentiel. Toutefois pour conserver 
1'aspect general et permettre les modifications ulterieures du modele theorique, le 
systeme differentiel initial a 5 equations / 5 inconnues est conserve. II est resolu par 
des methodes numeriques iteratives decrites au paragraphe 2.5.1. 
Du fait des transformations mathematiques necessaires pour obtenir le systeme 
differentiel utilise, un facteur d'echelle doit etre applique sur le «temps ». Ainsi la 
variable utilisee pour le calcul est liee au temps reel simule par un facteur multiplicatif 
valant 0,0436. 
Apres avoir presente le modele mathematique utilise, etudions 1'influence du 
chargement mecanique sur les cellules osseuses. Elle est modelisee par la variable Dj 
qui est un parametre des equations differentielles. La proposition faite par les auteurs 
etait de choisir ce parametre directement proportionnel a la trace du tenseur de 
deformation (Bougherara, Klika et al. 2006). Cette relation a ete modifiee pour utiliser 
la deformation equivalente de Von Mises (meme definition que la contrainte 
equivalente de Von Mises). Ceci permet de prendre en compte le cisaillement en plus 
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des deformations axiales. Le stimulus utilise est done la vitesse de deformation et la 
fonction choisie est decrite par l'equation (2.2). 
A(/,«) = ̂ | / ( « ) i ( / .n ) | <2-2) 
£rtf 
ou f(n) represente la frequence du chargement mecanique applique, £(/,n)est la 
deformation equivalente de Von Mises de 1'element I soumis au cas de chargement n, 
£ref est la valeur de reference pour la deformation et D'
ef est un parametre definissant 
la reference de 1'influence mecanique sur le composant de type i. Les valeurs de ces 
deux dernieres variables ont du etre estimees a partir des transformations 
mathematiques utilisees et de l'aspect realiste des resultas obtenus. L'utilisation de la 
valeur absolue sur la contrainte permet de simuler un comportement symetrique en 
traction et en compression. 
Avec cette definition du stimulus, toutes les analyses mecaniques realisees sont done 
purement statiques. Le passage en dynamique se fait par 1'application de la frequence 
en tant que facteur multiplicatif sur le stimulus applique aux elements. Pour 1'etude 
realisee, etant donne que les materiaux utilises sont purement elastiques, cette 
approximation est satisfaisante. 
2.4 IMPLEMENTATION 
La Figure 2.1 schematise le fonctionnement de l'algorithme implemente sous le 
logiciel de calcul par elements finis Hypermesh (Altair Engineering) avec le solveur 
Optistruct. Son fonctionnement sera detaille par la suite. 
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Creation du material) 
Mise en place des parametres 
Analyse par Elements Finis 
Recuperation de la 
deformation 
Resolution du systeme 
differentiel 
Jusqu'a convergence 
Boucle par element 
Calcul et correction de la 
densite 
Exportation des resultats 
Figure 2.2 : Schema de l'algorithme de remodelage osseux 
Voici de fagon plus detaillee le fonctionnement de l'algorithme dans l'ordre 
d'apparition pour l'utilisateur. 
1. Creation du modele elements finis utilise par l'algorithme : L'utilisateur devra 
avoir defini au prealable un modele complet (analysable avec Optistruct). II devra done 
inclure le ou les chargements mecaniques souhaites, les conditions aux limites et le 
maillage. II sera demande a l'utilisateur de choisir les elements sur lesquels il souhaite 
appliquer le processus de remodelage. 
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2. Creation du material! anisotrope : Le modele devra contenir un materiau de 
type MAT9 (anisotrope 3D) representant le comportement de l'os. Les valeurs choisies 
sont au choix de Futilisateur, il s'agit des modules de cisaillement transversaux (Gy). 
Les coefficients de Poisson longitudinal et transversal sont definis dans la 
programmation et leur valeur est fixee a 0,4 (Corteen 2001). lis permettront de deduire 
les valeurs des modules d'Young necessaires. Certains autres parametres de l'os seront 
a definir par Futilisateur: sa masse volumique, sa densite relative maximale et 
minimale, la contrainte a la rupture, les parametres des processus biologiques, etc. 
3. Lancement de Falgorithme : Une fois les parametres globaux du modele 
definis, il sera demande a Futilisateur de preciser la duree souhaitee de remodelage a 
simuler et la precision requise pour la convergence (seuil en variation de densite). De 
meme, Fincrement de temps initial sera a determiner. L'interface indiquera alors un 
temps de calcul approximatif. 
4. Mise en place des donnees a generer par F analyse par Elements Finis : Cela se 
traduit concretement par la creation d'une carte d'exportation des deformations sous 
forme de tenseur pour chacun des elements selectionnes par Futilisateur. De plus, les 
composants representant les classes de densite sont creees associes au materiau de 
densite correspondante. 
5. Realisation de Fanalyse du modele : Les calculs par elements finis sont 
effectues sur Fensemble du modele pour les cas de chargement specifies. 
6. Recuperation des donnees issues du calcul et traitement: Ceci est effectif sur 
les calculs du tenseur de deformation. Le fichier de resultat genere lors de F analyse est 
ouvert et Falgorithme recupere la contrainte equivalente de Von Mises. Cette grandeur 
est alors multiplied par la frequence d'application de la contrainte pour donner le 
signal mecanique utilise (le taux de deformation). Pour chaque element, seule la valeur 
maximale du taux de deformation genere par les differents cas de chargement sera 
utilisee. 
7. Mise en place des parametres des equations differentielles : Les valeurs des 
parametres Di du modele sont calculees. Si le taux de deformation ou la contrainte 
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maximale excedent celles que peut supporter l'os, 1'element est detruit (sa densite est 
imposee au minimum physique definit par l'utilisateur, souvent 5%). 
8. Calcui de 1'increment de temps requis: On souhaite obtenir une precision de 
50% de la largeur d'une plage de valeur. Pour ce faire, on realise une estimation de 
l'erreur pour chacun des elements par la methode de Runge-Kutta-Fehlberg. Cela 
permet de definir 1'increment temporel optimal pour 1'element etudie. 
9. Resolution du systeme d'equations differentielles : Le systeme differentiel est 
resolu en boucle jusqu'a ce que 1'increment de temps requis par l'utilisateur soit 
atteint. 
10. Correction des donnees : S'agissant de concentrations relatives, les valeurs 
issues des equations differentielles doivent etre comprises entre 0 et 1. Si les valeurs 
calculees depassent ces limites, elles sont corrigees. Concernant la densite calculee, 
elle doit etre comprise entre les extrema fixes par l'utilisateur. Si ce n'est pas le cas, 
l'algorithme la corrige et la fixe a 1'extremum le plus proche. Un compteur permet de 
connaitre le nombre d'elements dont la densite a ete corrigee. Cette valeur sert 
d'indicateur de la qualite de la convergence. 
11. Calcui des densites : Une fois les cinq concentrations connues, il est possible de 
deduire la densite reelle de chaque element. De la, on calcule la densite equivalente 
(prenant en compte le module d'Young de l'os ancien ainsi que de l'os nouveau). On 
releve la difference entre les deux densites pour s'assurer de ne pas trop s'ecarter de la 
solution. Enfm, on calcule la densite minerale osseuse moyenne de la piece, ainsi que 
celle de la partie corticale (densite superieure a 70%) et trabeculaire. Ces valeurs 
permettent de connaitre la variation de densite d'une iteration a l'autre puis la variation 
equivalente mensuelle des densites qui sert de critere d'arret de l'algorithme. 
12.Modification de la piece: Une fois que la densite equivalente de chaque 
element est connue, il est possible de l'affecter au composant correspondant a cette 
densite. 
18 
13. Visualisation des resultats : Un fichier de synthese est cree (« dens.out »). II 
detaille la repartition des elements dans chaque classe de densite pour chacune des 
iterations, ainsi que la densite minerale osseuse atteinte. 
14. Finalisation du calcul: Une fois atteint la convergence ou la limite de temps 
imposee, l'algorithme cree deux fichiers resultat de type *.hm. Le premier est appele 
«result_exact» et presente les elements avec leur densite equivalents le second 
appele « result_visual » indique la densite reelle des elements Les fichiers de resultats 
sont synthetises dans le Tableau 2.1 et sont decrit a Fannexe I.C. 





Etat de convergence 
Densites a chaque iteration. 
Donnees necessaires pour relancer un calcul interrompu. 
Parametre d'evaluation a chaque iteration (c.f. § 4.1) 
Un critere d'arret est mis en place pour chacune des boucles. 
Pour la boucle generate qui comprend 1'analyse par elements finis, le critere d'arret est 
la combinaison de la variation de densite moyenne et de celle de chaque element. Tant 
que la moyenne sur les deux dernieres iterations des variations de densite par unite de 
temps est trop importante, l'algorithme continue. 
• Le premier ecart considere est l'ecart maximum en pourcentage de densite sur 
l'ensemble des elements. La densite de l'element i, a l'iteration k, associee a 
l'increment de temps Tk, est d. et le critere de variation locale est defini comme suit: 
e\ = max 100.' 
V J 
(2.3) 
• Le critere de variation global est base sur le meme principe, mais utilise la 
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ou // est la tolerance fixee par l'utilisateur en debut d'algorithme. En utilisant la 
moyenne des deux dernieres iterations, on s'assure que le systeme converge de fagon 
lente vers la solution. Par contre, cette methode presente le risque de ne pas s'arreter 
en cas d'oscillations du modele numerique. 
Pour la seconde boucle, qui gene la resolution des equations differentielles, un critere 
fixe a ete mis en place. II s'agit simplement d'un seuil de temps (impose au depart par 
l'utilisateur). Cela permet a chaque instant d'avoir simule la m6me duree pour tous les 
elements. 
Le resultat utilise est la fraction volumique de chaque element. La densite est alors la 
fraction volumique multipliee par la masse volumique de reference. Cette nouvelle 
grandeur est comparee a la Densite Minerale Osseuse (DMO ou «Bone Mineral 
Density » BMD, en anglais). Elle est definie comme suit: 
DMO=-P-Yd, (2.7) 
ou p est la masse volumique de l'os telle que definie par l'utilisateur (en kg.m"3), N 
est le nombre total d'elements sur lesquels est applique le remodelage osseux et d; est 
la densite reelle (calculee et corrigee) atteinte par chacun des elements. 
La limite en rupture de l'os a ete prise en compte. Si le stimulus ressenti 
depasse 0,03 s"1, l'os est detruit. De meme, les elements dont la deformation est 
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superieure a la deformation maximale donnee sont detruits. Cette limite en 
deformation est classiquement de 1% dans la direction transversale et 3% dans la 
direction normale (Bronzino 2006). 
La relation entre les proprietes mecaniques de l'os et sa densite depend du type d'os 
ainsi que de son orientation. Cette relation est definie comme suit: 
E = E0.d' (2.8) 
ou Eo represente le module d'Young de l'os plein, et d sa fraction volumique. Plusieurs 
articles importants de la litterature donnent a r la valeur 3, mais un modele presente par 
Wirtz (Wirtz 2000) propose des valeurs plus precises. Elles sont presentees dans le 
Tableau 2.2. 










Au cours de la simulation, il faut calculer la densite equivalente de l'os. C'est alors un 
materiau composite qui comprend de l'os ancien et de l'os nouveau. Ceci est fait grace 
a la hi des melanges («mixture law » en anglais). On calcule done la densite 
equivalente de l'element telle que : 
E = Enew.dnew + E(M.dold (2.9) 
avec E le module d'Young equivalent du melance; dnew et d0ia les fractions volumiques 
respectives d'os ancien et nouveau et Enew et E0ia les modules d'Young associes a ces 
deux materiaux. A partir de la, l'equation peut etre developpee comme suit: 
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Et on obtient au final: 
deq = 





Cette densite equivalente est utilisee pour 1'affectation des proprietes mecaniques de 
l'element etudie. 
Le calcul automatique de l'increment de temps optimal est realise a partir d'une 
estimation de 1'erreur basee sur un schema iteratif. La methode utilisee s'appelle 
« l'Extrapolation de Richardson » (Komzsik 2007). 
L'erreur est calculee a partir des resultats d'une resolution avec un increment de temps 
T et une resolution faite avec —. L'erreur est alors calculee a partir de la formule 
suivante 
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(2.11) 
ou C est une constante, T l'increment de temps, p l'ordre du schema de resolution 
iteratif, et / la fonction differentielle etudiee. En supposant que la tolerance est 
l'erreur obtenue avec l'increment de temps optimum, il est possible d'estimer cette 
valeur. 
Par la suite, si les resultats du systeme differentiel sont non physiques (negatifs 
ou superieurs a un), l'increment de temps utilise est celui qui permet de respecter les 
limites physiques. Sa valeur est estimee par linearisation de la fonction decrite par le 
systeme differentiel. Ceci est decrit a la Figure 2.3 qui schematise les variations de la 
fonction etudiee ainsi que son approximation numerique. Sur la figure, l'increment de 
temps total est represente par la duree x et l'increment de temps optimum calcule est 
hR. Toutefois en resolvant le systeme differentiel pour cet increment de temps, la 
valeur obtenue, B, se trouve etre non physique. L'increment de temps utilise sera alors 
hp (associe a une valeur physique, C). Une correction de l'increment de temps sera 
alors realisee a la place d'une correction en valeur du resultat dans la majorite des cas. 
Toutefois, un seuil minimum a ete fixe pour hp de maniere a s'assurer de la 
convergence du calcul en un temps raisonnable. Si l'increment de temps necessaire est 
inferieur au seuil minimum, ce seuil minimum est utilise et la correction de la valeur 
du parametre est realisee. 
D faut bien distinguer les deux fonctions de l'algorithme. Dans une premiere 
phase, le but est d'obtenir une densite physiologique a partir d'un etat de depart 
suppose uniforme en densite. Cette phase n'est absolument pas representative de la 
realite et n'impose aucune duree specifique. Le but est simplement d'aboutir a la 
convergence du systeme. La seconde phase, elle, represente ce qui se passe en realite 
dans l'organisme. Elle prend comme point de depart une repartition physiologique de 
la masse osseuse et simule son evolution apres une modification. Ici, on cherche a 
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connaitre la repartition de la densite au bout d'un temps donne. II n'est pas 
indispensable que les concentrations se soient stabilisees. 
0 
Correction du temps 
Figure 2.3 : Schema de calcul de l'increment de temps 
2.5 RESULTATS 
2.5.1 Choix du schema d'integration 
La premiere etude realisee sur 1'algorithme developpe visait a choisir le 
meilleur modele de resolution iterative du systeme differentiel. Quatre modeles de 
resolution ont ete testes : Euler, Runge-Kutta d'ordre 2, Runge-Kutta d'ordre 4 et 
Adams-Bashforth d'ordre 2. Les trois premiers sont des modeles a pas simple et le 
dernier est a pas multiples. Le modele d'Adams-Bashforth demande done la mise en 
memoire d'un certain nombre de donnees. Grace au calcul automatique de l'increment 
de temps, tous les modeles ont la meme precision. Ce n'est done pas le critere 
principal ici. Les modeles d'ordre plus eleves auront done des increments de temps 
plus importants, mais chaque pas sera plus couteux en temps de calcul, il est done 
important ici d'etudier le temps de calcul de chaque methode. Pour cela, il faut 
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comparer les resultats de ces schemas d'integration. Ds ont tous ete testes sur le meme 
modele de 1000 elements dont la densite a ete simulee sur un an. Le Tableau 2.3 
presente les differents modeles avec leur ordre ainsi que la densite moyenne obtenue 
sur l'element et le temps de calcul. 




























La Figure 2.4, quand a elle, presente revolution de la densite moyenne au 
cours du temps en fonction des differents schemas de resolutions utilises. 
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Figure 2.4: Evolution de la densite moyenne au cours du temps en fonction des 
schemas de resolution 
II est evident que les resultats des differents schemas sont tres proches les uns des 
autres. L'ecart maximum releve est de l'ordre de 1.5% (soit superieur a la tolerance 
specifiee). Cet ecart peut etre explique par le lissage realise entre les points des 
resultats. 
En termes de temps de calcul, le meilleur schema de resolution est done Runge-Kutta 
d'ordre 4 ce qui a ete adopte par la suite. 
2.5.2 Etude de sensibilite de l'algorithme. 
La seconde etape a ete 1'etude preliminaire de la sensibilite de 1'algorithme 
implements (et done du modele theorique) (Martin, Divialle et al. Hiver 2008). 
L'influence des principaux parametres de la macro a ete etudiee. Ces parametres sont 
des deux types distincts : 
• parametres biologiques : la frequence d'application du chargement ainsi que 
son amplitude. 
• parametres algorithmiques : le nombre d'elements du modele, la tolerance de 
convergence et le nombre de classes de densite. 
Les conclusions de cette etude sont que : 
• Le seuil de tolerance n'influence pas les resultats des qu'il est en-dessous d'un 
certain seuil (qui a ete calcule pour etre de 0,008 pour le cas etudie). 
• Le nombre de classes de densite n'influence que tres peu le resultat du calcul 
mais augmente le temps de calcul (relation lineaire entre ces deux grandeurs). II est a 
noter que dans l'etude, le nombre minimal de classes etait de 100, ce qui donne une 
precision minimum de 1%, ce qui est largement acceptable. 
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• Le modele est assez peu sensible au raffinement du maillage avec un ecart 
maximum de 1,4 % entre les densites obtenues avec des modeles a 4 000 et 16 000 
elements pour un meme cas de chargement. 
• Au niveau des elements comme au niveau du modele entier, le stimulus global 
s'avere etre une fonction lineaire de la frequence et de 1'amplitude du chargement. Ces 
deux parametres sont les plus influents. 
Toutes ces conclusions sont globales concernant 1'algorithme. Elles permettent 
toutefois de limiter le nombre de classes ainsi que la tolerance de convergence. Utiliser 
des donnees trop conservatives ne fera qu'augmenter le temps de calcul sans ameliorer 
la precision du resultat. 
2.5.3 Comparaison avec l'optimisation topologique. 
La seconde phase d'essais concerne la simulation de pieces mecaniques pour 
une premiere comparaison avec les resultats de la litterature. La premiere piece 
simulee est utilisee dans de nombreux travaux sur le remodelage osseux (Tovar 2004). 
II s'agit d'une plaque de 40 mm * 40 mm * 1 mm fixee sur une de ses arretes et avec 
une force de 8 N sur le coin inferieur oppose. Le materiau utilise est isotrope avec un 
module d'Young de 22 GPa dans les directions transverses et 59 GPa dans la direction 
principale (ici Oz). Pour la simulation de remodelage osseux, la frequence 
d'application de la force utilisee vaut 7 Hz. Pour pouvoir simuler le meme phenomene 
lors de l'optimisation topologique, la force appliquee a ete augmentee de faijon 
proportionnelle. Elle valait done 56 N pour l'optimisation avec le deplacement 
maximum comme contrainte d'optimisation. Le parametre a minimiser etait la densite 
volumique. La convergence correcte a ete obtenue en utilisant un seuil de deplacement 
de 0,004 mm. 
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La Figure 2.5 presente le modele numerique decrit precedemment. Par convention, 
pour l'ensemble du projet, les blocages seront representes par des triangles bleus et les 
forces par des fleches rouges. 
Figure 2.5 : Modele numerique des simulations mecaniques 
Les resultats de la repartition de densite obtenue avec l'optimisation topologique (a 
gauche) le du remodelage osseux (au centre) sont presentes a la Figure 2.6 avec la 
legende des couleurs des densites. 
Figure 2.6 : Repartition de la densite pour une piece mecanique avec 
l'optimisation topologique et le remodelage osseux. 
Les deux resultats obtenus font apparaitre une structure generale en arc, comme 
schematise sur la figure la plus a droite avec en particulier, une partie inferieure dense, 
Tangle superieur droit de faible densite et deux zones creuses similaires. Toutefois, il y 
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a de fortes differences dont la principale se situe dans la partie superieure ou la 
structure arquee n'a pas la meme courbure. 
Le Tableau 2.4 represente les resultats des deux simulations ainsi que l'etat initial. 
Tableau 2.4 : Resultats cles des trois simulations 
Variables 
Masse (g) 
Contrainte maximale (MPa) 
















Cette etude permet de verifier que 1'algorithme produit des resultats differents des 
modeles publies pour des pieces mecaniques simples (Tovar 2004). II est a noter que la 
processus d'optimisation topologique utilise beaucoup les densites maximales et 
minimales avec que le remodelage osseux repartira la matiere avec quasiment toutes 
les densites possibles. 
2.6 VALIDATION 
Pour pouvoir accepter le modele, il faut realiser une validation des resultats 
obtenus en les comparants avec des donnees experimentales. Plusieurs simulations 
« biologiques » ont ete realisees sur des femurs. Cet os est en effet le plus etudie dans 
le domaine du remodelage osseux. II est done plus facile d'obtenir des donnees sur les 
chargements mecaniques, sur les proprietes de l'os ainsi que sur la repartition reelle de 
densite pour realiser la validation du modele. 
Le modele numerique de femur utilise est le modele solide « Standardized Femur ». II 
provient de la bibliotheque interactive, disponible en ligne, «BEL Repository » 
(Repository). Seule la partie superieure du femur (proche de la tete) a ete utilisee. 
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Au cours de ce projet, les cas de chargements mecaniques utilisees sont issus 
d'autres modeles (Bergmann and Georg 2001; Heller, Bergmann et al. 2005; Moreo, 
Perez et al. 2007; Negus C. H. 2007). Les frequences d'application des cas de 
chargement sont comprises entre 0,87 et 0,008 Hz (decrites au paragraphe 3.5.2). Les 
forces sont appliquees des le debut de la simulation et demeurent constant tout au long 
de l'essai. 
Le Tableau 2.5 presente les proprietes mecaniques du materiau utilise pour 
representer l'os. Ce materiau est orthotrope et sa direction principale est celle qui 
correspond a l'axe de la diaphyse femorale. II est a noter que cet axe est l'axe principal 
pour tout le modele, y compris pour le col du femur par exemple qui a une orientation 
proche de 30° par rapport a cet axe. 
Tableau 2.5: Proprietes mecanique du materiau Os (Corteen 2001) 
Module d'Young axial 
Module d'Young transverse 
Module de cisaillement 
Coefficient de Poisson 
Deformation cible 

























5 , 0 % 
95,0 % 
A partir de toutes ces donnees, 1'evolution de la densite osseuse d'un femur au 
cours du temps a ete simulee. Le modele numerique de femur utilise a ete importe sous 
Hyperworks© v9.0 puis maille avec 16 250 elements tetraedraux et 3 825 noeuds par le 
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logiciel HyperMesh© v9.0. Le temps de calcul total requis pour obtenir la convergence 
etait proche de 6h30min. Le remodelage n'a pas ete applique a la tete dont la 
repartition de densite n'est selon nous pas uniquement obtenue par le remodelage 
osseux avec un cas de chargement simple. Le chargement mecanique utilise etait 
compose de quatre cas de chargement, les deux plus contraignants de la marche et de 
la montee d'escaliers (Bergmann and Georg 2001). Les frequences d'application sont 
celles utilisees au paragraphe 3.5.2. La piece est encastree dans sa partie inferieure sur 
une largeur proche de celle de l'os. 
La Figure 2.7 presente le modele numerique de la partie superieure du femur avant 
remodelage avec les differents cas de chargements. La partie inferieure est encastree 
en peripheric 
Figure 2.7 : Modele de partie superieure de femur utilise 
La Figure 2.8 presente les resultats apres la convergence de 1'algorithme. L'image 
superieure gauche est le resultat du remodelage. La repartition de la densite obtenue 
s'approche clairement de la repartition reelle observee cliniquement (image inferieure 
gauche (Therapy 2008)). L'image superieure droite est la vue de coupe du resultat. 
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Cette vue permet de voir que Ton obtient bien une partie creuse a l'interieur de l'os 
avec une partie dense a l'exterieur. L'image inferieure droite est la vue de dessous du 
resultat. On voit clairement l'apparition des deux types d'os, cortical a l'exterieur, 
trabeculaire a l'interieur. Le cercle exterieur est 1'outil de decoupe graphique, il n'a 
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Figure 2.8 : Adaptation de la densite osseuse d'une tete de femur. 
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La Figure 2.9 represente revolution au cours du temps de la densite moyenne 
observee sur le femur. L'evolution reelle de la densite autour d'un implant femorale 
issue de donnees cliniques (Zerahn, Lausten et al. 2004) a aussi ete tracee. 
0.7 
)( Simulation numerique 




Temps simule (en mois) 
20 25 
Figure 2.9 : Evolution de la densite moyenne au cours du temps. 
Concernant revolution de la densite theorique, il est possible de distinguer 3 
phases. La premiere correspond a 1'initialisation du processus (phase d'activation, 
recrutement des osteoclastes) et a la resorption de l'os. Pour cette simulation, cette 
phase dure 3 mois. La seconde phase voit la densite augmenter avec la courte phase 
d'inversion. II s'agit de la reconstruction, ici elle dure 6 mois. De l'os nouveau est 
depose pour remplacer celui resorbe. Enfin, la partie la plus longue est la 
mineralisation de l'os depose. Les durees de differentes phases sont relativement 
eloignees des donnees presentees dans (Tovar 2004) (1 mois, 3 mois, 6 mois). II 
semble done que le facteur d'echelle (0,0436) doivent etre ajuste. 
L'evolution de la densite obtenue par la simulation est aussi comparee avec celle 
provenant des donnees experimentales. 
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Tableau 2.6 : Synthese de I'ecart entre la densite de 1'os entre les donnees 




























Les resultats obtenus et presentes dans le Tableau 2.6 sont assez proches de ces 
donnees. L'&art releve est inferieur a 12,6 % des que nous sommes assez loin du point 
de depart qui avait une densite uniforme de 95%, ce n'etait pas physiologique. H faut 
noter que ces donnees proviennent de patients apres implantation de prothese alors que 
la simulation numerique est realisee pour un femur sain lors d'une transformation 
hypothetique. D est done impossible d'obtenir des donnees representant exactement la 
simulation. H faut done se contenter des donnees citees. 
Une seconde etude a ete realisee pour completer cette validation. Pour cela, le 
point de depart etait le resultat converge de la simulation presentee ci-dessus. Nous 
souhaitons simuler 1'evolution de la densite de l'os dans une situation de sous-
chargement (apesanteur ou alitement prolonge) pour pouvoir comparer aux donnees 
experimentales trouvees (L.Vico 2000). Pour simuler ce sous-chargement, le 
chargement mecanique applique a ete divise par deux (par diminution des frequences 
de chargement) par rapport a la simulation permettant d'obtenir le modele de depart. 
Les donnees issues d'experiences indiquent des variations mensuelles comprises entre 
-2,27 % et 1,1 % dans le cas de sous-chargements (L.Vico 2000). II est a noter que ces 
donnees ne sont pas issues de mesures sur le femur, mais sur le tibia. Par contre, 
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contrairement a d'autres articles de la litterature, les patients sont sains et n'ont pas de 
prothese implantee. 
X Simulation numerique 
"•"A Donnee experimentale 
Temps simule (en mois) 
Figure 2.10 : Evolution au cours du temps de la variation mensuelle equivalente 
de la densite de l'os. 
Pour la simulation numerique, la variation mensuelle equivalente de densite avec un 
demi-chargement est comprise entre -0,7% et 3,5 %. Ces resultats sont du meme ordre 
de grandeur que les donnees experimentales. Toutefois, les courbes affichees a la 
Figure 2.10 presentent des tendances inversees. Un choix plus judicieux des 
frequences de chargement donnerait probablement de meilleurs resultats. D est en effet 
impossible de determiner exactement le chargement applique lors de l'alitement ou de 
l'apesanteur). 
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2.7 DISCUSSION SUR L 'ALGORITHME DE REMODELAGE OSSEUX 
Dans cette partie, un algorithme simulant le remodelage des os a ete developpe, 
teste et implements sous un logiciel de calcul par elements finis. Pour le processus 
biologique etudie, le stimulus mecanique considere est la variation temporelle de la 
deformation equivalente de Von Mises. La macro proposee s'appuie sur un systeme 
d'equations differentielles couplees reproduisant le remodelage osseux. Ce systeme 
differentiel est resolu de fa?on iterative et les approximations realisees sont prises en 
compte par le calcul d'un pas optimal grace a 1'approximation de Richardson. Les 
resultats de ce systeme permettent de mettre a jour la densite de chaque element. Le 
processus boucle jusqu'a ce que les variations de densite soient suffisamment faibles. 
Afin d'etudier graphiquement les resultats, une fonction d'exportation graphique des 
resultats a ete optimisee puis implementee. Elle permet de generer les figures 
presentees et analysees dans ce projet. 
Pour faire un choix eclaire de methode de resolution la plus performante, une 
etude comparative a ete realisee. L'objectif vise etait de reduire le temps de calcul 
necessaire pour simuler une periode de temps donnee. Plusieurs schemas ont ete 
compares et le plus performant a ete le schema de Runge-Kutta 4. 
Plus tard, une interface utilisateur a ete creee et rajoutee pour rendre la macro 
plus ergonomique. Cette interface permet d'entrer toutes les informations necessaires a 
F algorithme. 
Une etude de sensibilite de Falgorithme de remodelage osseux a ete realisee. 
Cette etude a permis d'evaluer les bornes des parametres numeriques du modele ainsi 
que Finfluence de differents parametres numeriques et algorithmiques. Cette etude 
permet de montrer que Falgorithme est stable par rapport au nombre de classes de 
densite ainsi que par rapport au maillage. Une valeur minimale du seuil de 
convergence est aussi deduite. 
Une fois Falgorithme code, implemente et teste, differentes simulations ont ete 
realisees. Tout d'abord, les resultats obtenus par la macro ont ete compares aux 
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resultats d'optimisation mathematique et a ceux d'autres modeles theoriques de 
remodelage osseux. Cette comparaison montre des divergences certaines entre les 
resultats de nos simulations et ceux publies dans la litterature (Tovar 2004). 
Par la suite, une validation a ete realisee. L'algorithme de remodelage osseux a 
ete utilise sur un modele numerique de femur humain. Bien que les cas de chargements 
aient ete simplifies, les resultats obtenus sont proches de 1'architecture reellement 
relevee observee chez l'etre humain. Toutefois, aucune etude quantitative n'a pu etre 
menee sur la repartition de la densite. Les resultats obtenus sont corrects mais moins 
bons que ceux produits par certains auteurs (Folgado and Rodrigues 2004). La 
validation a ete completee par 1'etude de 1'evolution temporelle de la densite moyenne 
de l'os, et l'ecart entre la densite moyenne calculee et celle relevee cliniquement est 
inferieur a 12% des que Ton s'ecarte assez du point de depart non-physiologique 
utilise. 
Une comparaison quantitative a aussi ete realisee sur la variation mensuelle de 
l'os soumis a un sous-chargement (alitement ou apesanteur). Encore une fois, les 
resultats semblent corroborer les donnees cliniques. La variation mensuelle equivalente 
de densite relevee cliniquement est comprise entre -2,27 % et 1,1 % alors que par le 
calcul nous obtenons une plage de -0,7% et 3,5 %. L'ecart pourra etre ameliore par un 
choix plus judicieux du cas de chargement. 
L'algorithme propose est ainsi capable de simuler avec une precision suffisante 
revolution de la densite de l'os en fonction du chargement mecanique applique. 
II faut toutefois remarquer que les resultats obtenus sont assez differents des 
donnees publiees pour un certains nombre de modeles purement mecanique presentes 
dans (Tovar 2004). H est possible que ceci soit du au stimulus mecanique utilise. 
Toutefois, une etude approfondie de ces differences est necessaire. 
Au niveau des proprietes mecaniques attributes a l'os, l'axe principal a ete 
defini comme l'axe de la diaphyse femorale. Toutefois, il est evident que l'axe 
principal n'est pas le meme partout sur le modele. Par exemple, il est dans l'axe du col 
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du femur a ce niveau. II faudrait done pouvoir prendre en compte le changement 
d'orientation de l'axe principal de l'os. 
Un des ecueils de la simulation numerique des os dans leur environnement 
vivant est la difficulte de simuler correctement leur chargement mecanique. En effet, 
on peut compter jusqu'a une vingtaine de muscles differents agissant sur le femur. 
Pour chacun d'entre eux, il faut determiner la zone d'attache a l'os ainsi que la 
direction d'application de la force a chaque instant en fonction de l'activite physique 
simulee. Etant donne qu'il est impossible de faire des mesures in-vivo sur ces forces 
chez l'humain, plusieurs methodes sont utilisees. Entre autre, certains modeles 
numeriques d'optimisation de l'utilisation des muscles produisent d'assez bons 
resultats. Le logiciel « AnyBody Modeling SystemTM » a ete etudie. II implemente 
justement ce type d'algorithme. Malheureusement, bien que tres interessant et tres 
proche de ce qui est cherche, ce logiciel ne permettait pas d'exporter simplement le 
chargement de chacun des muscles. C'est toutefois une piste a etudier serieusement. 
Cela permettrait en effet d'obtenir un chargement mecanique beaucoup plus proche de 
la realite. 
II faut aussi remarquer que Falgorithme ne genere pas de faibles densites. Alors 
que la limite inferieure est fixee a 5%, meme dans le cas des modeles non charges, la 
densite minimale obtenue est voisine de 30%. D y aurait done une amelioration a faire 
pour les parametres Pi, 8; et Ji du modele theorique, meme si une valeur minimale non 
nulle est corroboree par les donnees cliniques. 
Le modele mathematique utilise est une version preliminaire datant du mois de 
Septembre 2006. Etant donnes les resultats interessants obtenus au cours de ce projet, 
il semble envisageable de passer a l'etape suivante qui comprend 1'implementation 
d'une version amelioree de ce modele mathematique. Grace a la structure de 
l'algorithme, les modifications devraient etre aisees a mettre en place. 
Une des ameliorations possibles de 1'algorithme est l'utilisation d'analyses 
dynamiques. En effet, actuellement, toutes les analyses par elements finis realisees 
sont statiques. Si cette methode fonctionne effectivement pour les materiaux 
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elastiques, il n'en est pas de meme pour les materiaux viscoelastiques. L'influence de 
la propriete d'amortissement de l'os ne pourra etre etudiee que si on utilise des 
analyses reellement dynamiques. Dans ce cas, la frequence d'application de la 
contrainte sera un parametre de la simulation numerique (et plus uniquement de 
l'algorithme). 
Le modele theorique pourra etre ameliore en tenant compte de l'age et du sexe 
du patient simule. Certaines publications permettent d'obtenir les donnees 
necessaires.(Ming. G. Li 2007) Des hypotheses sur le comportement biologique des 
cellules permettront de faire un choix judicieux des variables a modifier. 
Les debris de materiaux provenant de la prothese peuvent creer une reaction 
inflammatoire du corps, meme dans le cas de materiaux biocompatibles (McGee, 
Howie et al. 2000). Cette reaction immunitaire peut conduire a un rejet de la prothese 
meme des annees apres son implantation. Malheureusement, cet aspect n'est pas pris 
en compte dans ce projet (Davim and Marques 2004). 
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3 OSTEO-INTEGRATION 
3.1 PRESENTATION BIOLOGIOUE DE L 'OSTEO-INTEGRATION 
L'osteo-integration est la creation d'un lien fonctionnel et structural entre l'os 
et la surface d'un implant. Au niveau des implants articulaires, la non osteo-integration 
est souvent presentee (Wroblewski 2002) comme une des raisons majeures du 
descellement aseptique. Ce processus permet en effet d'obtenir la fixation necessaire 
au bon fonctionnement des protheses. Dans certains cas, la croissance osseuse n'aura 
pas lieu et l'implant se desolidarisera de l'os a court terme. A 1'inverse, une bonne 
osteo-integration induira une transmission des efforts plus homogene entre l'os et la 
prothese. Ainsi, cela reduira les concentrations de contrainte qui peuvent entrainer une 
necrose de l'os, mais reduira aussi les zones trop faiblement chargees qui se resorbent 
par remodelage osseux (Stolk J. 2001). 
Peu de temps apres 1'implantation, une mauvaise osteo-integration pourra produire des 
douleurs chez le patient et le deplacement de sa prothese. Ceci conduira a une revision 
et done a un echec de Voperation. 
D'un point de vue biologique, l'osteo-integration est principalement realisee par les 
osteoblastes. Apres l'operation chirurgicale, la surface de l'implant se couvre de tissu 
fibreux qui sert de support a ces cellules qui migrent alors de l'os vers la surface de la 
prothese. Si les conditions y sont favorables, ils s'y fixent et commencent a generer de 
l'os sur et dans le metal. 
L'utilisation de l'osteo-integration pour fixer les implants est une technique qui 
a fait ses preuves pour les implants dentaires ou elle est utilisee depuis une trentaine 
d'annee. Plus recemment, cette methode est utilisee pour le remplacement de membres 
chez les amputes, avec un modele d'implants semblables aux implants dentaires. 
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3.2 DONNEES BIOLOGIOUES ETNUMERIOUES SUR L'OSTEO-INTEGRATION 
II est possible de trouver de nombreux articles (Claes and Heigele 1999; 
Kienapfel, Sprey et al. 1999; Nguyen H.Q. 2004; Clark, Clark et al. 2007; Lopez-
Heredia 2007; Malmstrom J. 2007; Masaaki Takechi 2008) relatant des 
experimentations animales sur l'osteo-integration. n s'agit en general pour les auteurs 
d'etudier l'influence d'un parametre donne (hormone de croissance, materiau, rugosite, 
etc.) sur l'osteo-integration d'un implant donne. Souvent ces experiences ne font 
intervenir aucun chargement mecanique sur l'implant. Les especes animales utilisees 
sont generalement les lapins et les chiens, plus rarement les rats. Au niveau humain, il 
est possible de trouver des etudes cliniques sur l'osteo-integration. Toutefois, la grande 
majorite des ces etudes s'applique aux implants dentaire. De plus, il n'est pas evident 
que l'os se comporte de la meme facon au niveau de la machoire qu'au niveau des os 
porteurs. Enfin, le chargement mecanique dans le cas dentaire est mal defini. II est 
alors hasardeux de tirer de reelles donnees biologiques sur le comportement de l'os 
humain non buccal. 
En dehors des experiences animales, il existe assez peu de modeles theoriques 
sur l'osteo-integration. Les rares modeles existant abordent generalement le probleme 
d'un point de vue purement phenomenologique en tentant de simuler la differentiation 
des tissus. II est a noter que les modeles theoriques sont souvent derives de modeles de 
guerison de fracture. En effet, ces phenomenes sont relativement similaires. Toutefois, 
dans le cas des protheses, la croissance de l'os ne se fait pas entre deux zones osseuses 
et vivantes, mais entre une region osseuse et un implant metallique. 
Le premier modele etudie (Buchler 
Pioletti and Rakotomanana 2003; J., N. et al. 2005) propose une loi de comportement 
pour la production du tissu fibreux et de l'os. Le stimulus mecanique utilise est la 
deformation en cisaillement. Ce modele de tres bonne qualite est applique sur 
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differentes situations reelles ou theoriques. Les resultats sont interessants et 
prometteurs. Toutefois sa complexite est un point limitant. 
Un des modeles de reference a ete developpe par Lacroix et Prendergast 
(Lacroix, Prendergast et al. 2002). Cet algorithme predit la differentiation des cellules 
en fibroblastes (qui creent la couche fibreuse), en chondrocytes (qui creent le cartilage) 
et en osteoblastes (qui creent l'os). II s'appuie sur un modele de diffusion des cellules 
precurseurs dans les tissus. H a ete initialement developpe pour la guerison de fracture. 
Les stimuli utilises sont la deformation en cisaillement des cellules precurseurs ainsi 
que la vitesse du fluide interstitiel. Le schema de differentiation propose a aussi ete 
utilise pour le remodelage osseux. De nombreux auteurs (Andreykiv, Prendergast et al. 
2005; Geris, Vandamme et al. 2007; Liu and Niebur 2008) ont par la suite utilise et 
ameliore ce modele. 
Le second modele de reference de la litterature (Claes and Heigele 1999) a aussi ete 
developpe pour simuler la formation des cals osseux resultants des fractures. Etant 
donne que c'est lui aussi un modele phenomenologique, son principe de 
fonctionnement est relativement proche du modele precedent. Ses stimuli mecaniques 
sont la deformation de l'os ainsi que la pression hydrostatique generee par le fluide 
physiologique et le sang circulant dans l'os. II simule l'apparition et la transformation 
du cal osseux et des tissus le composant (cartilage, tissus fibreux, os, etc.) ainsi que 
1'evolution de leurs proprietes mecaniques. 
Une comparaison des principaux modeles phenomenologiques developpes (Isakssona, 
Wilsona et al. 2006) permet de conclure a leur bonne representativite du phenomene de 
guerison de fracture. Toutefois, des ameliorations sont encore necessaires. 
Tous les modeles presentes ci-dessus sont interessants et presentent des resultats 
acceptables. Toutefois, ils tentent systematiquement de simuler de fa§on exacte la 
differentiation tissulaire. 
D'autres references (Fernandes, Folgado et al. 2002) abordent de fagon plus 
qualitative l'osteo-integration. Us utilisent des lois simples. Par exemple, si les surfaces 
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de contact se touchent et que leur emplacement relatif en un point est inferieur a un 
seuil donne, alors ces surfaces sont considerees comme liees au point etudie. Cette 
approche simple semble donner de bons resultats. Toutefois, elle n'aborde pas 
revolution dans le temps du contact et en particulier la croissance osseuse. 
Enfin, certains modeles de la litterature (Stolk J. 2001) se contentent de 
considerer l'interface entre l'os et l'implant, liee ou totalement libre. Cette approche 
permet de tirer des conclusions generates sur le comportement des protheses a long 
terme. Toutefois, la stabilite initiale et 1'evolution de l'interface au cours du temps sont 
negligees. 
Pour pouvoir simuler 1'evolution du contact entre l'os et la prothese au cours du 
temps, tout en utilisant les theories de la thermodynamique, un modele 
phenomenologique novateur a ete utilise (Moreo, Perez et al. 2007; Perez, Moreo et al. 
2008). Ce dernier s'appuie sur la thermodynamique des systemes ouverts comme le 
modele de remodelage osseux utilise. Ceci assure une certaine coherence de 
l'algorithme global qui sera presente par la suite. De plus, cette reference presente de 
fagon claire l'algorithme de simulation et son implementation numerique. 
3.3 MODELE MATHEMATIOUE INITIAL 
L'osteo-integration fait intervenir un certain nombre de cellules osseuses 
communes avec le processus de remodelage osseux (osteoblastes entre autres). 
Toutefois, alors que le remodelage osseux est guide de maniere mecanique par la 
vitesse de deformation, pour la croissance osseuse, le stimulus mecanique est le 
deplacement relatif entre l'os et la prothese. Le lien mecanique cree entre les deux 
surfaces se rigidifiera si le deplacement relatif est inferieur a un certain seuil. Au-dela 
de ce seuil, le lien osseux sera degrade par des microfissures jusqu'a sa destruction 
complete. 
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Le modele defini par Moreo distingue le comportement en traction et de celui en 
cisaillement (Moreo, Perez et al. 2007). La loi de comportement de la contrainte en 
fonction du deplacement relatif est presentee a la Figure 3.1. 
Deplacements (en mm) 
Figure 3.1: Comportement en cisaillement des elements ressorts representant l'os 
Sur la Figure 3.1, la courbe en traits discontinus represente le comportement en 
cisaillement alors que la courbe pleine represente le comportement en 
traction/compression. Aucune destruction ne pourra avoir lieu en compression. 
L'algorithme developpe est applique a chaque element representant ]' interface 
entre l'os et l'implant. Dans un premier temps, 1'evolution de la rigidite de cet element 
est calculee pour un chargement statique. A partir du deplacement relatif normal et un 
tangentiel de 1'element, les criteres de croissance et de deterioration issus des principes 
de la thermodynamique sont calcules. Ces valeurs permettent de determiner le type 
devolution de F element. Trois situations sont etudiees : la croissance, la deterioration 
et une zone neutre (maintien des rigidites precedentes). Dans chacun des cas, la regie 
de mise-a-jour de la rigidite sera differente. Si le deplacement relatif est assez petit, il y 
aura croissance osseuse suivant une loi qui depend du deplacement relatif. Une fois la 
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rigidite mise-a-jour dans des conditions statiques, les conditions dynamiques sont 
etudiees. En combinant pour l'os une loi d'endommagement par fatigue avec la regie 
de Miner, revolution de la rigidite est calculee. La rigidite normale et tangentielle 
(identique suivant les 2 directions tangentes) evolueront done au cours du temps en 
fonction des deplacements relatifs ressentis. 
Pour ce projet, le seuil pour la croissance osseuse est fixe a 50 um (Fernandes, 
Folgado et al. 2002; Perez, Moreo et al. 2008). D'autres auteurs utilisent des valeurs 
plus conservatives (20 um, (Andreykiv, Prendergast et al. 2005), 30 um, (Moreo, Perez 
et al. 2007)). Ce parametre fait l'objet de nombreuses recherches, mais il n'existe pas a 
ce jour de consensus sur sa valeur. 
Deux lois mathematiques ont ete utilisees pour representer la vitesse de 
croissance de l'os a l'interface avec la prothese, une est lineaire et l'autre exponentielle 






Ou a, est la derivee temporelle du parametre a quantifiant la rigidite, v est le 
parametre representant la vitesse, 8mg est le seuil pour la croissance osseuse et 8j le 
deplacement relatif pour l'element i. Ces deux lois ont ete implementees et testees. 
Toutefois, etant donne que dans le premier article, il n'a ete fait aucune validation 
rigoureuse du modele (qui applique une croissance lineaire de l'os), le second article 
(avec la loi exponentielle) a ete implemente. 
Le modele theorique sur lequel est base l'algorithme utilise des elements 
solides pour simuler le contact entre l'os et la prothese. Le modele presente ici utilise 
des elements ID lineaires de type ressort. lis sont utilises de fagon orthotrope. Le 
comportement normal (simulation de la compression et de la traction) est different du 
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comportement tangentiel (simulation du cisaillement). La reference pour l'orientation 
est la position de Felement avant application du chargement mecanique. 
3.4 IMPLEMENTATION 
Sur le modele numerique, les surfaces de l'os et de l'implant sont maillees et 
leurs noeuds apparies pour creer des elements ressorts qui serviront a faire varier la 
rigidite du contact. Pour simuler correctement l'interface entre l'os et la prothese, les 
elements ressorts utilises sont couples avec des elements de contact de type « GAP » 
dont le comportement est decrit en Annexe ELEMENTS ID UTILISES. Ces elements 
empechent Finterpenetration des solides en presence. Un element ressort de type 
« BUSH » est couple a chaque element de contact dont la longueur est inferieure a un 
seuil donne. Ici, le seuil utilise est la longueur de rupture des elements telle que decrite 
dans F article. Le couplage signifie que les deux elements partagent le meme couple de 
noeuds. Les elements de contact sont configures pour n'apporter aucune rigidite en 
traction ou en cisaillement, de meme, ils ont un coefficient de friction nul. En resume, 
en traction et en cisaillement, le comportement des elements ressorts sera preponderant 
et en compression ce sont les elements de contact qui auront la plus grande influence. 
De plus, ces elements de contact pourraient permettre de simuler la stabilite primaire 
de l'implant a travers un frettage entre l'implant et l'os environnant. 
D'un point de vue algorithmique, le processus entier comporte deux boucles iteratives. 
La plus haute est une boucle d'incrementation de la force appliquee. En effet, etant 
donne la non-linearite du comportement, le chargement doit etre applique de fagon 
progressive pour obtenir la reponse reelle. 
La seconde boucle qui permet de verifier l'equilibre mecanique du modele par 
elements finis utilise. Cette boucle fait aussi partie des artifices algorithmiques 
necessaires pour simuler des comportements fortement non lineaires. H est a noter que 
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l'analyse par elements finis prend en compte le caractere non lineaire des elements de 
contact. Le seuil de convergence est fixe a 1% pour les forces, les deplacements et le 
travail. Le critere de convergence est une combinaison des trois criteres precedents. 
Pour verifier l'equilibre mecanique du modele, la force resultant en chacun des noeuds 
de la surface de contact entre l'os et la prothese sera calculee et sommee suivant les 3 
directions du repere global. Les trois sommes obtenues seront comparees aux 
composantes du chargement mecanique applique sur la prothese. Si la difference est 
inferieure a un seuil donne (ici 3%), le modele mecanique est considere a l'equilibre. 
II est a noter que les deux evolutions de la rigidite font intervenir une 
composante temporelle. Tout processus iteratif inclus un aspect temporel du fait de la 
succession d'iterations dans un ordre precis. Toutefois, ce temps-la n'a aucune realite 
physique. A l'inverse, le temps requis pour passer d'une iteration principale a la 
suivante (entre deux etats ou le chargement maximum est applique) est le temps reel 
qui est etudie. L'article de reference semble confondre ces deux temps (Moreo, Perez 
et al. 2007). H serait done judicieux d'approfondir ce modele. Dans le cadre de ce 
projet, seules sont considerees les valeurs obtenues a la fin des boucles 
d'incrementation de force et d'equilibre mecanique. En effet, seuls ces points ont une 
realite physique. 
Toutefois, les essais realises montrent que les donnees generees pour les cas non 
physiques suivent de tres pres 1'evolution physique et peuvent done etre considerees 
comme des approximations de l'etat reel du systeme. 
Pour ces simulations, les differents cas de chargement utilises sont appliques 
successivement et consecutivement en statique et en dynamique. La croissance de l'os 
sera proportionnelle au deplacement relatif de 1'element ainsi qu'au nombre de cycles 
(frequence) associe a chaque cas de chargement. La Figure 3.2 decrit la succession 
d'etapes utilisees dans 1'algorithme : 
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Figure 3.2 : Schema de l'algorithme d'osteo-integration 
L'algorithme s'execute de la fagon suivante : 
1. Mise en place du modele : Une sauvegarde du modele numerique est cree avant 
toute operation. Les forces appliquees sur la prothese et sur Fensemble du modele sont 
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recuperees. Elles seront toutes soumises a 1'incrementation des forces, mais les forces 
appliquees sur ]a prothese servent aussi a verifier l'equilibre mecanique du modele. 
2. Creation des elements de contact et les ressorts : L'utilisateur selectionne les 
surfaces de contact entre l'os et la prothese (mailles de facon contigues), ainsi que les 
composants reproduisant la prothese. A partir de ces donnees, les noeuds de l'os sont 
apparies avec ceux de la prothese. Entre les noeuds apparies, un element de contact est 
cree et si la distance entre ces noeuds est suffisamment faible, un element ressort est 
aussi cree. Un repere local virtuel est cree pour chaque element. 
3. Creation des cartes : Un materiau anisotrope est associe aux elements de 
contact et ressorts qui regoivent aussi une carte definissant leurs proprietes. Du fait de 
la presence d'elements de contact, la resolution numerique sera iterative et il faut done 
definir les proprietes de l'algorithme de resolution. H sera aussi demande d'exporter 
les deplacements de tous les noeuds du modele, ainsi que les forces au niveau de 
l'interface. 
4. Initialisation du processus : On definit les parametres de 1'algorithme (nombre 
decrementation de la force, duree a simuler, etc.). Le modele est sauvegarde avant le 
lancement du processus. 
5. Lancement de la boucle temporelle : La premiere boucle incremente le temps et 
lance les iterations successives des boucles de niveau inferieur. 
6. Lancement de la boucle de force: Cette boucle fait varier l'amplitude des 
forces appliquees sur le modele. 
7. Lancement de la boucle d'equilibre mecanique : Cette boucle itere tant que 
l'ecart entre la force exterieure appliquee sur l'implant est differente de la force 
ressentie sur la surface de contact, avec une tolerance choisie. 
8. Analyse du modele : Le modele est resolu par un algorithme de resolution non-
lineaire interne au solveur Optistruct. Plusieurs cas de chargement peuvent etre 
appliques pour representer de maniere plus precise le chargement reel. 
9. Recuperation des deplacements : Le deplacement de chacun des noeuds des 
elements ressorts est recupere. II est ensuite transforme pour apparaitre dans le repere 
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local fictif du noeud. La difference entre les deplacements des 2 noeuds de chaque 
element donne le stimulus exterieur de Fosteo-integration. 
10. Evolution des rigidites des elements : Les lois devolution de la rigidite sous 
chargement mecanique statique sont appliquees pour chaque element. A partir des 
resultats, revolution sous chargement dynamique permet d'obtenir une mise-a-jour des 
proprietes de chaque element ressort. 
ll.Finalisation de Falgorithme : Lorsque la variation entre deux iterations 
successives de la rigidite moyenne du modele est inferieure a un seuil donne, 
l'algorithme s'arrete. 
Pour chaque element, Fincrement de temps maximum est calcule. II correspond au 
temps necessaire pour detruire completement 1'element sous le chargement dynamique 
qu'il ressent. Le plus petit des increments de temps calcules pour chaque element est 
utilise pour F iteration suivante. 
L'algorithme d'osteo-integration genere deux fichiers de resultat appeles 
« synthesis.out » qui presente la convergence du systeme et « result.out » qui affiche 
les resultats en termes de rigidite. 
La rigidite adimensionnelle est comprise entre 5% et 100%. Elle est imposee a 10 % 
pour tous les elements au debut de la simulation, comme cela est propose dans Farticle 
de reference. De meme, toutes les valeurs biologiques definissant le contact sont 
identiques a celles proposees par Perez (Perez, Moreo et al. 2008). 
Etant donne que les resultats de cet algorithme sont des rigidites d'elements 
ID, il est assez difficile de les visualiser. Pour corriger cela, un code a ete ecrit pour 
creer des elements surfaciques au niveau de l'interface entre Fos et Fimplant. La 
couleur de ces elements 2D sera definie en fonction de la moyenne des rigidites des 
elements ID presents a leurs noeuds. Ceci cree une approximation, mais permet une 
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visualisation et une comparaison directes des zones de l'implant ou l'osteo-integration 
est favorisee. 
L'etude du comportement obtenu pour l'osteo-integration montre une preponderance 
des cas de croissance osseuse. La loi de deterioration de l'os existant est en effet 
rarement appliquee. Toutefois, ce comportement semble en accord avec les etudes 
clinique (Fernandes, Folgado et al. 2002). 
La stabilite initiale peut etre simulee par l'application d'un decalage de 
l'origine des elements de contact. Cette methode permet de simuler le frettage impose 
entre l'os et la prothese lors de l'operation. Les donnees issues de Norman (T.L. 
Norman 2006) indiquent une penetration de l'ordre de 0,1 mm. Toutefois, cet aspect ne 
semble avoir ete pris en compte ni par (Moreo, Perez et al. 2007; Perez, Moreo et al. 
2008). II est possible que du fait de cette omission, les valeurs qu'ils utilisent pour la 
vitesse de croissance de l'os soient sous-estimees. 
Une autre omission du modele de reference est 1'absence de coefficient de 
friction entre la prothese et l'os. L est admis que l'absence de frottement surestime les 
micromouvements de la prothese. Les modeles numeriques utilises pour cette etude ont 
done un coefficient de friction statique de // = 0,5 (Viceconti, Muccini et al. 2000). 
Cette valeur est plus elevee que le coefficient de frottement reel entre l'os et le metal 
(qui est de l'ordre de 0,25 (Davim and Marques 2004)), mais des valeurs plus faibles 
entrainent une non-convergence du calcul numerique car ils conduisent a des 
deplacements trop importants, en particulier pour les frettages importants. Ceci devrait 
permettre une estimation plus fine du deplacement relatif entre l'os et la prothese. Par 
la suite, il sera possible d'en deduire une valeur plus precise de la vitesse de croissance 
de l'os. 
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3.4.1 Incrementation optimisee de force 
Dans le cas du premier modele d'osteo-integration, il faut remarquer que si le 
deplacement relatif normal et transverse d'un element est inferieur a 8mg = 50 um, la 
croissance est lineaire. Si tous les elements ont des deplacements inferieurs au seuil 
donne, l'ensemble du modele verra croitre sa rigidite de fagon lineaire. Cette 
constatation a ete utilisee pour calculer l'increment de force maximum applicable tel 
que les deplacements restent inferieurs au seuil donnes. 
L'incrementation usuelle des forces appliquees sur le modele numerique suit la 
relation : 
F"=— .F"" a l (3.2) 
N 
Ou n est l'iteration courante, N le nombre de pas total a realiser et Ftotal la force total a 
appliquer sur le modele. 
Comme explique precedemment, si le deplacement relatif maximal d'un element est 
inferieur a un seuil donne, sa croissance sera lineaire. Ainsi, il est possible d'appliquer 
un increment de force plus important. Considerons le cas ou tous les elements ressorts 
du modele sont dans cette configuration. (Cette situation apparait a chaque 
reinitialisation de la boucle d'incrementation de la force). Soit 8n le deplacement relatif 
maximum de tous les elements, Kn, une rigidite equivalente du modele a l'iteration n et 




Or il faut avoir Sn+l < Sing 
En faisant une hypothese quasi-statique : Kn+l ~ K" 
[Fn=Kn.Sn 
Le systeme s'ecrit alors : < (3.4) 
[Fn+l <Kn.dln* 
Xing 
Etdela: Fn+l~ — Fn (3.5) 
Sn 
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Un facteur conservatif de 0.9 est ajoute a cette expression de l'increment de force pour 
compenser les approximations faites. Seul le plus grand increment de force entre les 
deux methodes presentees est utilise : 
^+ l=max 
ring I ptutal ^ 
0 ,9 .—;1+—. .F" (3.6) 
S" N F" 
Dans la pratique, la methode optimisee permet d'accelerer les calculs en debut de 
simulation. Sur un cas classique de simulation de prothese femorale humaine, elle 
apparait 2 fois au cours des premieres iterations et permet d'eviter N-2 iterations a 
chaque fois (si le chargement mecanique est applique en N pas). Par la suite, la 
methode lineaire n'apparait plus. 
3.4.2 Algorithme d'appairage 
Dans le cas d'un modele numerique maille de fa<jon continu, 1'interface entre 
l'os et l'implant est definie de fa§on automatique. Voici la methode employee : 
1. Les elements adjacents a la surface de contact et appartenant aux deux corps 
(os et prothese) sont detaches, ce qui cree des nceuds doubles sur la surface de contact. 
2. Ces nceuds sont deplaces suivant le vecteur [0,001; 0,001; 0,001] pour pouvoir 
etre considered comme distincts lors des selections ulterieures. 
3. La direction normale est calculee pour chaque nceud comme etant la moyenne 
des vecteurs normaux des faces des elements auxquels appartient le noeud. 
4. Ces nceuds sont translates dans cette direction normale avec une amplitude 0,01 
mm. 
5. Les nceuds sont apparies : chaque nceud de la surface de l'os est selectionne et 
on mesure la distance qui le separe de chacun des nceuds de la surface de la prothese. 
Une fois que le nceud le plus proche a ete trouve, un element de contact est cree. 
6. Si la distance entre ces deux nceuds est inferieure au seuil donne un element 
ressort est aussi cree (ceci est systematique pour les nceuds dupliques etant donnee la 
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faible distance imposee). Ce seuil est defini comme la longueur maximale que peut 
avoir un element avant sa rupture. 
La surface de contact est ainsi couverte d'elements de contact et d'elements ressorts 
qui sont orthogonaux a la surface de contact. Ceci est visible sur la Figure 3.3. 
Elements ID 
Implant 
Figure 3.3 : Vue agrandie des elements ID crees entre l'os et l'implant. 
Pendant le calcul, il faut calculer les deplacements normaux et tangentiels des 
elements ID. Pour cela, il faut definir la matrice de passage entre le repere global et le 
repere local de l'element. En effet, les deplacements fournis par le logiciel de calcul 
par elements finis sont exprimes dans le repere global du modele. Le repere local est 
defini par le vecteur normal et deux vecteurs tangentiels orthogonaux tels que le 
premier vecteur tangentiel a une composante nulle suivant 1'axe (Oz). Ce choix est 
arbitraire et n'influe pas sur les resultats dans la mesure ou le deplacement tangent 
utilise est la somme vectorielle des deplacements suivants les deux vecteurs 
tangentiels. 
3.5 VALIDATION 
Pour valider le modele presente, deux methodes sont utilisees : une validation par 
comparaison avec un modele numerique et une comparaison avec les donnees issues 
d'experimentation animale. 
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3.5.1 Comparaison avec des donnees animate. 
Pour pouvoir etre en mesure de comparer les resultats des simulations 
numeriques avec les donnees de la litterature, il faut faire certaines hypotheses. 
L'hypothese principale est que d'un point de vue biologique, au niveau 
microscopique, l'osteo-integration est binaire. C'est-a-dire que si Ton considere un 
element infinitesimal d'os proche de la prothese, il n'a que deux etats possibles : soit il 
est lie a l'implant, soit il est libre. D'un point de vue mathematique, si Ton considere 
un element de surface de la prothese dS, son etat d'osteo-integration binaire est note da 
(il vaut 0 ou 1). Si da = 1, l'element de surface est osteo-integre et done que l'os et 
l'implant sont lies sur toute la surface dS. En passant au niveau mesoscopique, 
considerons la surface S composee d'un ensemble d'elements de surface dS. Son etat 
d'osteo-integration est donne par le ratio entre le nombre d'elements de surface osteo-
integres et le nombre total d'elements de surface. Cette grandeur est done discrete (ou 
continue si on considere que le nombre d'element de surface dS tend vers l'infini). Au 
niveau macroscopique, il suffit de decomposer la surface de la prothese en elements de 
surface S (eux-memes composes d'elements infinitesimaux). L'etat d'osteo-integration 
obtenu est done la moyenne de celui des elements de surface. 
Par rapport a l'algorithme d'osteo-integration, chaque element ressort est lie a 
un element de surface fictif associe a un certain etat d'osteo-integration a. Ce dernier 
represente la rigidite adimensionnelle du lien entre les deux corps, au niveau 
mesoscopique a = — 
v Ko; 
La moyenne de toutes les rigidites adimensionnelles du 
modele donne la rigidite adimensionnelle moyenne (macroscopique). Les donnees 
experimentales issues de la litterature, souvent relevees visuellement, sont donnees sur 
la forme d'un pourcentage representant le ratio entre la surface de l'implant ayant subi 
une osteo-integration et la surface totale de l'implant en contact avec l'os au cours de 
Fexperience. II est done possible de comparer la rigidite adimensionnelle moyenne du 
modele numerique a ce ratio de surface. 
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II est a noter que l'algorithme developpe n'utilise pas les memes valeurs que 
1'article de reference pour les differents parametres numeriques et biologiques (Moreo, 
Perez et al. 2007). Etant donne le manque de precision de l'algorithme de reference, 
une phase d'ajustement de parametres a ete necessaire. En effet, il semblerait que 
l'article de reference ne fait pas intervenir de frettage entre l'os et la prothese. Ce 
faisant, il sous-estime la vitesse de croissance de l'os (qu'il determine lui aussi par 
ajustement de parametres). H faut done determiner une valeur plus fiable de la vitesse 
de croissance de l'os et de l'influence du frettage sur la croissance osseuse. 
II fau aussi remarquer que les experiences animales donnent une grande 
variabilite de resultats, du fait en autre de protocoles experimentaux differents. Ces 
experiences font souvent intervenir des parametres qu'il est impossible de reproduire 
(utilisation de facteurs de croissance, interactions entre le materiau et les cellules 
humaines, etc.). Dans ce contexte, il est difficile de faire une validation tres rigoureuse. 
H a done fallu proceder par comparaison. 
Pour pouvoir valider l'algorithme, un modele numerique a ete cree pour 
reproduire de facjon simplifiee les experiences animales utilisees. Ce modele est 
compose d'un cylindre de 20 mm de diametre et de 30 mm de hauteur, representant le 
tibia ou le femur du lapin (Figure 3.4). II est maille avec 3 578 elements tetraedraux 
(937 noeuds) et est associe a un materiau anisotrope avec un module d'Young de 10 
GPa. Dans cet os, un implant cylindrique a ete insere transcorticalement. L'implant a 
un diametre de 6 mm et une longueur de 10 mm. II est maille avec 2 255 elements 
tetraedraux (665 noeuds). Son materiau anisotrope a un module d'Young de 2.7 GPa 
(Lopez-Heredia 2007). Un chargement mecanique arbitraire de 53 N est impose sur la 
face superieure du cylindre-os. II correspond approximativement au poids des lapins 
utilises dans les experiences plus une majoration pour prendre en compte l'effet des 
muscles. Sa face inferieure est contrainte suivant toutes les directions. Aucun 
chargement mecanique n'est applique sur l'implant. L'interface entre l'os et l'implant 
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Figure 3.4 : Modele numerique de la validation de l'algorithme d'osteo-
integration. 
D'un point de vue numerique, l'increment de temps initial etait de 1 journee. Pour ce 
modele numerique, etant donne qu'il n'y aucun chargement mecanique sur l'implant, 
le choix du nombre d'increment de force et de la tolerance du contact n'influe pas sur 
les resultats. 
L'article de Malmstrom (Malmstrom J. 2007) utilisee pour l'ajustement de 
parametres fournit la valeur de 49% de contact entre l'os et un implant recouvert 
d'hydroxyapatite apres 6 semaines de guerison. Cette experience ne fait intervenir 
aucun chargement mecanique sur les implants. De raeme, ils ne sont pas fixes par 
frettage, ils sont simplement inseres dans 1'orifice realise. L'osteo-integration est 
possible dans ce cas grace a l'absence de chargement mecanique sur l'implant (et done 
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l'absence de deplacement entre l'os et le metal). Le frettage utilise etant specifie et fixe 
a zero, les resultats de cette simulation ont permis de definir une nouvelle valeur de la 
vitesse de croissance osseuse. Elle vaudra done : 
v = 8,8.10"6 %.mm"1.s"1 (contre 7.10"4 dans l'article) 
Dans ce cas, la rigidite adimensionnelle moyenne vaut 48,6 % a 6 semaines. Ce qui 
donne un ecart de 0,7 % par rapport a la donnee experimentale. La vitesse de 
croissance osseuse definie pour le lapin semble done correcte. 
Maintenant que la valeur de la vitesse de croissance de l'os chez le lapin est 
connue, il est possible de comparer les resultats numeriques avec d'autres donnees 
experimentales comme cela est synthetise dans le Tableau 3.1. Plusieurs articles ont 
ete retenus. Lopez-Heredia (Lopez-Heredia 2007) compare la croissance de l'os sur 
deux implants de porosites differentes. Les auteurs relevent un contact os-prothese 
entre 22,7 ±3,1 % (pour une prothese avec des pores de 800 urn de diametres) et de 
35,8 ± 5,4 % (pour une prothese avec des pores de 1200 urn de diametres) au bout de 3 
semaines d'implantation. H faut noter que cette experience fait intervenir un frettage de 
0,05 mm pris en compte par la simulation numerique (avec un coefficient de friction 
de 0,5). 
Une experience menee sur des rats par Masaaki (Masaaki Takechi 2008) permet de 
conclure que l'interface entre l'os et la prothese est generee a 30,6±10,2% apres 4 
semaines d'implantation. Cette valeur est aussi tres proche de celle trouvee par l'auteur 
de l'article servant de reference (Moreo, Perez et al. 2007). II est a noter que cette 
donnee est valable pour les rats. II est done possible qu'un biais du a l'espece animal 
soit introduit dans les resultats experimentaux. 
Enfin, une derniere experience sur les lapins par Clark (Clark, Clark et al. 2007) 
aboutit a 53±10 % de contact entre l'os et la prothese au bout de 54 jours de guerison. 
Cette experience fait intervenir un fort frettage de 0,3 mm au rayon. Elle introduit aussi 
un couplage entre osteo-integration et remodelage osseux. 
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Les resultats obtenus sont synthetises dans le Tableau 3.1 qui indique aussi 
l'ecart entre les donnees numeriques et experimentales. II faut aussi verifier que les 
donnees issues des simulations sont a l'interieur de 1'intervalle de confiance a 63 % 
des experiences animales (m±o). 
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Les ecarts tres faibles releves entre les donnees experimentales et numeriques 
permettent de conclure a la bonne representativite du modele numerique implante. D 
faut aussi remarquer la grande variabilite des resultats issus d'experiences animales. 
De plus, les resultats numeriques sont proches de ceux obtenus avec des experiences 
realisees sur deux especes animales differentes (lapin et rat). II est done possible que la 
vitesse de croissance osseuse soit peu dependante de 1'espece pour les especes 
considerees. La vitesse de croissance utilisee ici sera done implementee sur les 
simulations de protheses humaines, ce qui introduit un certain biai. 
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L'evolution de la rigidite dans le temps est assez proche de celle de l'auteur de 
reference. Toutefois, contrairement a ce qui est releve par les experiences decrites 
precedemment et par (Moreo, Perez et al. 2007), il n'y a pas de ralentissement de la 
croissance osseuse apres 7 semaines de guerison. Ceci explique aussi l'ecart important 
obtenu pour Fexperience animale a 54 jours. 
Comme indique precedemment, le modele theorique ne semble pas prendre en 
compte le frottement entre l'os et l'implant. Ceci est clairement visible sur les essais 
realises sur un second modele d'experimentation animale (Lopez-Heredia 2007). Pour 
cette experience, les auteurs ont imposes un frettage radial de 50 um. D'un point de vu 
mecanique, sans contrainte appliquee sur l'implant et sans friction, les noeuds couples 
de l'os et de la prothese auront tendance a se repousser. Le deplacement relatif entre 
eux sera au moins egal au frettage en 1'absence de frottement entre les surfaces en 
contact. Or dans ce cas, cette valeur correspond au seuil de croissance osseuse. Le 
deplacement relatif sera done systematiquement superieur au seuil de croissance. L'os 
ne pourra pas croitre, ce qui conduira a la mine de l'implant. Or ce n'est pas ce qui 
observe dans la nature, etant donne que les auteurs de Fexperience relevent un contact 
os/prothese entre 22,7 ± 3,7 % (pour une prothese avec des pores de 800 urn de 
diametres) et de 35,8 ± 5,4 % (pour une prothese avec des pores de 1200 um de 
diametres) au bout de 3 semaines d'implantation. Ceci indique la necessite de simuler 
le frottement entre l'os et la prothese. Les simulations numeriques avec et sans friction 
conduisent au meme raisonnement. Sans friction, il est impossible de simuler 
correctement le comportement des protheses frettees (meme si les resultats semblent 
corrects pour les implants non-frettes). 
Etant donne que le coefficient de frottement utilise est plus important que celui 
observe dans les experiences animales, il faut s'assurer que les ecarts generes par cette 
approximation sont negligeables. Pour ce faire, differentes simulations ont ete lancees 
sur des modeles d'implantation animale, avec un frettage nul. Le Tableau 3.2 presente 
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le emplacement maximum de l'implant en fonction de differentes valeurs de 
coefficients de frottement et l'ecart obtenu par rapport a la premiere valeur (pour p. = 
0,3), ainsi que la rigidite adimensionnelle moyenne atteinte apres 28 jours et l'ecart 
associe. 
Tableau 3.2 : Etude de l'influence du coefficient de frottement. 
Coefficient de frottement 
Deplacement maximum (mm) 
Ecart de deplacements 
Rigidite a 28 jours (en %) 





















Le coefficient de frottement semble done avoir tres peu d'influence sur le 
deplacement maximum de l'implant et done sur la croissance de l'os. II est possible 
que cette faible influence soit due a l'absence de chargement mecanique sur l'implant. 
Les resultats obtenus avec un coefficient de frottement de 0.6 (au lieu de 0.25 de 
valeur theorique) sont done considered comme fiables. 
II est a noter qu'un des articles (Lopez-Heredia 2007) note une chute de 
l'osteo-integration apres quelques semaines de guerison. Une des explications 
proposees par les auteurs est qu'il faut tenir compte du remodelage osseux de l'os 
genere autour des protheses. Etant donne que seule l'osteo-integration est simulee dans 
cette partie, il est possible qu'une partie des ecarts proviennent de cette lacune. 
Toutefois, pour limiter l'influence de ce second phenomene, il est recommande 
d'utiliser les resultats precoces de guerison osseuse. En effet, il a ete releve dans la 
premiere partie de ce memoire que le remodelage osseux met quelques semaines a 
s'initier. En utilisant les valeurs du contact os/prothese obtenues apres deux ou trois 
semaines de guerison, l'influence du remodelage osseux peut etre consideree comme 
negligeable. A 1'inverse, les resultats issus de guerisons plus longues (5/6 semaines) 
61 
combinent 1'osteo-integration et le remodelage. Ainsi de fagon surprenante, il 
semblerait aussi qu'un chargement mecanique applique sur la prothese permette 
d'ameliorer la croissance de l'os sur la surface de la prothese (Clark, Clark et al. 2007). 
Tout d'abord, la difference relevee par l'auteur entre les cas avec et sans chargement 
mecanique n'est pas statistiquement significative. Ensuite, selon notre comprehension, 
il est fortement probable que l'ajout de contraintes mecaniques sur l'os entourant la 
prothese initie le remodelage osseux. Ce faisant, un grand nombre de cellules 
osteoblastiques sont recrutees. Ces dernieres peuvent aussi servir a augmenter la 
densite de l'os en contact avec la prothese (ce qui ressort de l'experience animale). Ce 
faisant, elles augmentent le contact entre l'os et l'implant, creant plus de surfaces de 
contact et done plus de sources de croissance osseuse sur l'implant. Les osteoblastes 
crees peuvent aussi simplement se detourner de leur tache originale et creer de l'os sur 
la prothese (au lieu de renouveler l'os resorbe). 
Deux simulations ont ete lancees avec des increments de temps de 1 et 2 jours. 
L'ecart releve au bout de 28 jours de simulation est de l'ordre de 1%. L'increment de 
temps utilise peut done etre augmente sans trop perdre de la qualite des resultats. Cette 
augmentation reduit de fagon proportionnelle le temps de calcul. 
3.5.2 Comparaison avec des donnees humaines. 
La seconde phase de validation de ce modele a ete faite en simulant la meme 
etape que (Moreo, Perez et al. 2007), e'est-a-dire revolution du contact entre le femur 
et une prothese generique (aucune forme ou dimension specifique) a partir de son 
implantation.. Les trois cas de chargements appliques sont issus de (Moreo, Perez et al. 
2007) et sont presentes dans le Tableau 3.3. 
Au cours de la premiere semaine, seul le cas de chargement « Position debout » 
est applique pour permettre une osteo-integration initiale suffisante. Par la suite, les 
trois cas de chargements sont appliques successivement. lis sont associes 
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respectivement a 52 467 cycles pour la marche et la posture debout, 688 cycles pour la 
montee d'escaliers et 75 810 cycles pour le repos, tel que decrit dans (Moreo, Perez et 
al. 2007). Si on considere qu'ils sont appliques de fac,on uniforme dans une journee 
(86 400 secondes), cela permet de deduire une frequence d'application de 0,607 Hz 
pour la marche, 0,008 Hz pour la montee d'escalier et 0,87 Hz pour la position debout. 
Les frequences utilisees represented le nombre de cycles realises au total dans une 
journee pour chaque cas de chargement rapportes a chaque seconde. Ceci permet de 
simuler n'importe quelle periode de temps. 































Le point de depart de 1'algorithme d'osteo-integration est le resultat de 
l'algorithme de remodelage osseux lance sur l'ensemble des elements du modele (y 
compris ceux de la prothese). Le modele initial de femur est issu du BEL Repository et 
a ete maille avec 24 322 elements tetraedraux (5 430 noeuds) et la prothese avec 7 897 
elements (2 021 noeuds). L'interface est modelisee par 1 227 el6ments a une dimension 
(1 227 elements de type ressort et le meme nombre de type contact). Le chargement 
mecanique decrit precedemment est applique sur le pourtour de l'os puis sur l'implant 
a travers des elements ID rigides. La face inferieure du modele du femur est encastree. 
Tous les elements appartenant a la prothese sont ensuite rassembles dans un nouveau 
collecteur auquel est associe un materiau anisotrope (en general metallique). Les deux 
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corps (l'os et Fimplant) ont done des maillages contigus. L'ensemble du modele 
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Figure 3.5 : Modele numerique d'implant femoral de l'osteo-integration avec os 
remodele. 
Comme indique precedemment, les parametres du modele ont ete modifies. La 
vitesse de croissance osseuse utilisee pour la prothese humaine est celle obtenue avec 
les experiences animales. 
Le logiciel utilise pour realiser les analyses par elements finis est performant pour les 
modeles de calcul lineaires. Or, dans le cas de la prothese, il y a de fortes non linearites 
generees par la geometrie complexe, les elements de contact, le frettage et la friction 
entre l'os et la prothese. Le solveur numerique Optistruct, qui convergeait pour les 
simulations plus simples des experiences animales, n'a pas ete capable de generer une 
solution dans ce cas la. II a done fallut negliger la friction et le frettage pour les 
simulations sur la prothese humaine, ce qui produit des resultats moins realistes. 
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Pour la validation par comparaison avec (Moreo, Perez et al. 2007), les donnees 
provenant des deux articles de reference ont ete utilisees. Les criteres de validation 
retenus sont: 
- Failure de la courbe devolution de la rigidite adimensionnelle moyenne du 
modele. 
- la rigidite adimensionnelle finale 
- la repartition sur la prothese des zones a forte croissance osseuse. 
La simulation permet d'obtenir la courbe de la Figure 3.6. 
XXXXXMXXXXXXXXXXXX 
-*— Simulations 
- * - Perez 2008 
0 20 40 60 80 100 
Temps simule (jours) 
120 140 
Figure 3.6 : Courbe devolution de la rigidite de contact moyenne au cours du 
temps. 
Cette courbe represente 1'evolution de la rigidite adimensionnelle moyenne au 
cours du temps calculee avec notre algorithme ainsi que les donnees publiees par 
(Moreo, Perez et al. 2007). La tendance globale de notre courbe correspond aux figures 
publiees. Toutefois nous notons un decalage dans le temps entre les deux courbes, ce 
qui est probablement du a un ecart entre les vitesses de croissance osseuse. Notre 
courbe montre aussi un ralentissement moins marque a la convergence. Cet ecart peut 
etre du a la difference entre les modeles de simulations et les parametres utilises pour 
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la modelisation du contact. La rigidite finale est de 100%, en bonne concordance avec 
la donnee de reference (95%). La vitesse de croissance osseuse (critere de 
convergence) chute a 0,002% /jour. Ce qui est inferieur au seuil fixe (0,001), mais qui 
est en accord avec l'algorithme implante. II doit en effet terminer la boucle 
d'incrementation de force avant de conclure le processus. 
La Figure 3.7 presente la rigidite adimensionnelle a 13, 37 et 69 jours de 



































































• 1D0 0 X m 
69 j ours 
Figure 3.7 : Evolution du taux d'osteo-integration au cours du temps a la surface 
d'un implant femoral. 
Dans les trois cas, une moins bonne osteo-integration des parties proximales et 
distales des implants est visible. A l'inverse, la partie centrale de la partie inferieure a 
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la meilleure croissance osseuse. Certains auteurs et les donnees cliniques relevent le 
meme comportement (Fernandes, Folgado et al. 2002; Moreo, Perez et al. 2007). A 
partir de ces comparaisons avec l'auteur, il est possible de conclure que 
1'implementation est correcte. 
Les simulations realisees sur les protheses femorales permettent de conclure qu'il est 
important de favoriser l'osteo-integration des parties proximales et distales des 
implants. Le revetement en hydroxyapatite favorisant la croissance osseuse devrait 
done etre principalement applique dans ces zones. 
II est a noter que la rigidite obtenue est la combinaison de la rigidite de l'os cree 
(rigidite importante) et de celle du tissu fibreux (rigidite faible) qui peut recouvrir la 
prothese(Kienapfel, Sprey et al. 1999). Cette differentiation en tissu fibreux est 
souvent observee et modelisee. Ceci expliquera par la suite les tres faibles rigidites 
obtenues durant les premieres semaines de guerisons. Dans cet etat, la prothese est 
quasiment entierement recouverte de tissus fibreux qui sera par la suite remplace par 
de l'os. 
3.6 ETUDE DE L'INFLUENCE DU FRETTAGE DE LA PROTHESE 
II est generalement admis (Isakssona, Wilsona et al. 2006) que le frettage 
favorise l'osteo-integration de la prothese. Differents tests ont ete realises pour 
quantifier l'influence du frettage sur l'osteo-integration. L'etude consiste a simuler 
l'osteo-integration en fonction de differentes valeurs du frettage sur le modele 
d'implant pour lapin. Ce modele ne fait intervenir aucun chargement mecanique sur 
l'implant metallique. Dans ce cas, la croissance osseuse est freinee par le frettage. La 
Figure 3.8 represente revolution de la rigidite adimensionnelle moyenne en fonction 
de la valeur de frettage imposee. Le frettage varie de -0,1 mm (jeu de 0,1 mm entre 
l'os et l'implant) a 0,1 mm (interference de 0,1 mm). 
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La tendance relevee sur la Figure 3.8 peut etre expliquee par 1'absence de 
chargement mecanique sur 1'implant. Dans ce cas, le frettage imposera des 
deplacements relatifs entre les noeuds, deplacements qui n'existent pas dans le cas d'un 
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Figure 3.8 : Evolution du la rigidite adimensionnelle en fonction du frettage. 
Du fait des limites numeriques du logiciel de calcul par element fini utilise, il n'a pas 
ete possible de simuler l'influence du frettage sur l'osteo-integration pour le modele de 
prothese femorale en prenant en compte la friction entre les deux solides. 
Conclusion : 
Cette etude amenerait a conclure que le frettage doit etre le plus petit possible. II 
faudrait toutefois reprendre cette etude de maniere plus rigoureuse en l'appliquant a un 
modele plus realiste d'implant. 
3.7 CONCLUSION DE L 'ALGORITHME D 'OSTEO-INTEGRATION 
Pour cette seconde partie, c'est 1'evolution du contact entre l'os et l'implant qui 
a ete etudie. Un algorithme inspire de la litterature a ete developpe, teste et 
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implements. Cette macro utilise comme stimulus mecanique le emplacement relatif 
entre les deux corps en presence pour chaque point de l'interface. L'ensemble a ete 
egalement implemente sous un logiciel de calcul par elements finis qui permet 
d'estimer le deplacement relatif obtenu en differents points de la surface de contact. 
L'algorithme fait intervenir des artifices de calculs necessaires a la simulation 
de comportements fortement non lineaires dont une incrementation des forces qui a ete 
optimisee grace a une analyse du comportement recherche. 
L'interface os/implant est automatiquement creee. Cela simplifie l'application 
ulterieure de 1'algorithme mais requiert un nombre important d'operations et de 
calculs. 
Par la suite, et ici encore, pour permettre une meilleure utilisation des resultats, 
une exportation graphique des donnees obtenues a ete developpee. Son ecriture a 
necessite un travail important, toutefois, elle permet de localiser les regions de 
l'implant ou la croissance osseuse est la plus faible. 
Une fois l'algorithme developpe et verifie, une validation en deux etapes a ete 
realisee. En s'appuyant sur quatre articles de la litterature, il a ete possible de montrer 
que pour les experiences animales sans frettage ou avec faible frettage, les resultats 
numeriques obtenus avaient moins de 6,2 % d'erreurs avec les donnees 
experimentales. Cette etude a aussi permis de determiner la vitesse de croissance de 
l'os chez le lapin. La meme valeur a ete utilisee pour 1'etre humain ce qui a cree un 
biai non quantifie. 
Par la suite, une etude comparative a ete menee pour quantifier l'influence du 
frettage sur le phenomene etudie. Du fait de la non-convergence des calculs non 
lineaires, l'etude n'a pu etre faite que sur des modeles simplistes. Elle meriterait done 
d'etre etendue. Selon nous, cette non-convergence est principalement due aux 
capacites du solveur numerique ainsi qu'au modele utilise. La mauvaise qualite de la 
simulation du frettage a conduit a un ecart de 19,4 % entre les donnees experimentales 
et numeriques pour le cas d'un frettage important. Pour la suite du travail, le frettage a 
done ete neglige. 
69 
Dans un deuxieme temps, l'algorithme a pu etre correctement applique a un 
modele numerique de prothese femorale humaine. La repartition des zones a forte 
osteo-integration ainsi que la tendance des courbes devolution de la rigidite 
adimensionnelle sont en accord avec les resultats des autres auteurs et des donnees 
cliniques. Toutefois, l'ajustement de la vitesse de croissance osseuse est necessaire. 
L'algorithme developpe est done capable de simuler correctement revolution 
du contact entre l'os et l'implant en fonction du chargement mecanique applique. 
Un algorithme de mise-a-jour du modele a ete etudie. Ce code comprenait entre 
autre un remaillage de la surface d'interface par les elements de contact et ressorts en 
prenant compte de l'etat deforme du systeme obtenu lors de l'analyse precedente. Ceci 
aurait permit de simuler de facon plus exacte l'interface os/implant. En effet, la 
croissance osseuse se fait entre les surfaces en contact avec chargement. Or ces 
surfaces peuvent differees de celles en vis-a-vis en l'absence de chargement 
mecanique. Toutefois, ce travail necessitait la creation de nouvelles cartes de propriete, 
ainsi que la renumerotation interne de tous les elements d'interface. Devant la 
complexite des problemes rencontres, cette tentative a ete avortee Toutefois, ce code 
existe encore et il fait partie d'une des prolongations possibles de ce projet. 
De nombreuses ameliorations peuvent etre apportees au modele numerique. En 
particulier, il est important de representer la stabilite primaire (frettage initial) et la 
friction entre l'os et la prothese. 
D'un point de vue numerique, (Moreo, Perez et al. 2007)utilise des elements solides 
pour l'interface entre les deux solides. Dans le cadre de ce projet, des elements noeud-
noeud ont ete utilises. Toutefois, il est conseille (Viceconti, Muccini et al. 2000; M. 
Bernakiewicz 2002) d'utiliser des elements de types contact noeud-surface ou surface-
surface, lis permettent d'obtenir une meilleure precision dans la simulation des 
deplacements relatifs releves dans une prothese. 
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Dans ce projet, le choix de l'element de contact a ete impose par les elements 
aisement disponibles avec le logiciel utilise. Des elements de types noeud-surface sont 
aussi disponibles dans ce logiciel. II serait done interessant de les utiliser pour 
ameliorer la precision des simulations. De meme, il faudrait etudier la representation 
du probleme de contact pour choisir un solveur numerique adapte et qui permettrait de 
prendre en compte le frettage et le frottement. Ceci devrait ameliorer les resultats du 
modele presente. 
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4 CONCEPTION DE PROTHESE 
4.1 PRESENTATION DE LA METHODE DE CONCEPTION 
Les deux algorithmes decrits precedemment (remodel age osseux et osteo-
integration) ont ete implemented pour simuler le comportement de l'os environnant la 
prothese. 
Pour obtenir une prothese dont la duree de vie sera accrue, selon notre 
comprehension, il faudrait maximiser la densite de l'os en contact avec l'implant pour 
reduire le risque de descellement, tout en maximisant le taux d'osteo-integration. II 
faut done maintenant definir un critere devaluation global prenant en compte ces deux 
phenomenes. Pour se rapprocher des techniques d'optimisation classiques, le critere 
composite devra etre nul pour une prothese parfaite (totalement osteo-integree et sans 
variation de densite osseuse). Pour cela, le critere d'evaluation pour chaque 
phenomene sera normalise. lis devront suivre la meme regie de comportement que le 
critere composite, a savoir : 
i / i i — n 
(4.1) 
Ou coi est la valeur atteinte pour une densite osseuse maximale (95 % dans notre cas) 
autour de l'implant et pour une osteo-integration complete. 
Pour le remodelage osseux, la densite de chaque element d'os variant entre 5 et 95 %, 
le critere devaluation propose est le suivant pour l'element j : 
of'= J- (4.2) 
' dm!0i-dmm 
Ou d, est la densite atteinte par l'element j apres la stabilisation de l'implant, dmax et 
d1""1 sont les valeurs extremes de la densite (ici 95% et 5% respectivement). Le critere 
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d'evaluation est definit pour chacun des elements ayant au moins un noeud sur la 
surface de contact. 





Ou of- represente le critere d'evaluation de l'osteo-integration au noeud j et a. est le 
taux d'osteo-integration de F element ressort possedant le noeud j et ce a la fin de la 
simulation, amax et amn sont les valeurs extremes de l'osteo-integration (ici 100% et 
5% respectivement). 
II est desormais possible de construire un critere global d'evaluation de la prothese 
prenant en compte les deux phenomenes. Dans le cas ou l'interface os/prothese est 









j m a x _ d m l „ c r m a x _ Q r m , „ 
(4.4) 
(4.5) 
Ce parametre est compris entre 0 et 1 et est nul pour une prothese optimale, c'est-a-
dire qui atteint une osteo-integration complete de son interface tout en induisant une 
couche d'os cortical autour de Fimplant. Ce parametre sera exprime en pourcentage. 
En termes d'optimisation, Fobjectif sera alors de minimiser co. 
II est a noter que cette expression peut se simplifier comme suit: 
co-
d™*-d 
j max i mir - + -
a" a 
am a x-«m i n 
(4.6) 
Ou a est la valeur moyenne de la rigidite adimensionnelle obtenue a la convergence 
du modele et d la densite moyenne des elements osseux entourant Fimplant. 
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Le parametre d'optimisation etudie est le module d'Young du materiau utilise 
pour l'implant. La premiere etude aura pour but de quantifier I'influence de la rigidite 
de la prothese sur la croissance osseuse et done sur la guerison de l'interface entre l'os 
et la prothese. La seconde etude comparera I'influence de la prothese sur l'os 
environnant pour des materiaux de rigidites differentes. II s'agit ici de quantifier la 
deviation de contrainte que va produire le remodelage du a l'implantation de la 
prothese. L'objectif de ces deux etudes est de determiner par chacune d'entre elles le 
module d'Young du materiau qui permet d'eviter les phenomenes conduisant aux 
echecs cliniques des implantations. 
4.2 ETUDE DE L'INFLUENCE DU MODULE D'YOUNG DU MATERIAU DE LA 
PROTHESE SUR L'OSTEO-INTEGRATION 
Une etude comparative a ete menee pour definir de fac,on qualitative 1'evolution de 
l'osteo-integration en fonction du materiau utilise pour la prothese. Les modules 
d'Young arbitraires utilises sont: 42 GPa (proche de l'os cortical), 84 GPa (Titane 
poreux), 126 GPa, 168 GPa et 210 GPa (acier). Les materiaux associes sont ici a titre 
indicatifs, leurs proprietes mecaniques reelles n'ont pas ete prises en compte. 
Une serie de simulation de guerison de l'interface a ete realisee avec chaque materiau. 
Le point de depart, ainsi que les conditions limites, le maillage et les cas de 
chargements etaient strictement les memes au cours des simulations. La Figure 4.1 
presente la rigidite maximale atteinte apres convergence du modele de croissance 
osseuse et apres 60 jours de guerison. 
La tendance croissante de la rigidite adimensionnelle moyenne en fonction du 
module d'Young de l'implant est nette, que ce soit apres 60 jours de guerison ou apres 
guerison totale de l'interface. Par consequence directe, le temps necessaire pour la 
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guerison diminue quand la rigidite de la prothese augmente. Le gain peut aller jusqu'a 
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Figure 4.1: Evolution de la rigidite adimensionnelle du contact apres 60 jours de 
guerison en fonction du module d'Young de 1'implant. 
Toutefois, la difference entre les rigidites finales atteinte n'est pas tres importante. 
Pour la rigidite finale, elle varie entre 95,7% et 100% d'osteo-integration, soit une 
variation de l'ordre de 5 % (et de 12% pour la rigidite a 60 jours). Pour des protheses 
trop souples, l'osteo-integration n'est pas complete (rigidite finale inferieure a 100%, 
dans le cas E = 42 GPa). 
L'amelioration de la croissance osseuse avec des protheses plus rigides s'explique par 
la reduction du deplacement relatif entre l'os et la prothese. Moins celle-ci est souple, 
moins elle se deformera sous l'effet d'un chargement exterieur et done moins il y aura 
de micro-mouvements entre l'implant et l'os. 
La Figure 4.2 represente 1'evolution au cours du temps de la rigidite adimensionnelle 
moyenne du modele, en fonction des differents modules d'Young utilises. 
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Figure 4.2 : Variation temporelle de la rigidite pour differents modules d'Young. 
Sur ce graphique, il apparait que plus la prothese est rigide, plus la croissance osseuse 
se fera rapidement. Les courbes pour E = 126 GPa et E = 168 GPa sont quasiment 
confondues avec celle pour E = 210 GPa. Pour faciliter la lecture, elles n'ont pas ete 
representees. Pour les modules d'Young trop faibles (E = 42 GPa par exemple), la 
guerison atteinte n'est pas complete (a < 95 %). Les temps en jours necessaires pour 
obtenir une guerison a a = 95 % sont representes a la Figure 4.3. 
La courbe montre une tendance decroissante claire. La croissance osseuse sera plus 
rapide (en plus d'etre plus importante) pour les implants les plus rigides. Le gain de 
temps est de pret de 32%, soit pret de 3 semaines, ce qui est considerable pour un 
patient. 
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Figure 4.3 : Evolution du temps de guerison a 95 % en jours en fonction du 
module d'Young de l'implant. 
Conclusion : 
Cette etude de sensibilite permet de conclure que plus la prothese est rigide, 
meilleure est l'osteo-integration, ce que concluent aussi les experiences animales 
(Sumner, Turner et al. 1998). Toutefois, le gain apporte (moins de 5% d'amelioration 
avec une prothese plus rigide) est faible. Si Ton considere le temps de guerison, le gain 
est significatif et montre qu'une prothese plus rigide cicatrisera plus rapidement. Par 
rapport au critere d'evaluation, il est evident que l'augmentation du module d'Young 
reduit la valeur de co. 
II faut noter qu'une fois la guerison atteinte, la rigidite obtenue reste constante 
pour toute la duree de l'implantation si les conditions environnantes restent les memes. 
4.3 ETUDE DE L'INFLUENCE DU MODULE D'YOUNG DU MATERIAU DE LA 
PROTHESE SUR LE REMODELAGE OSSEUX - DEVIATION DE 
CONTRAINTE 
Une etude comparative a ete menee pour tenter de quantifier 1'influence de la 
rigidite de la prothese sur le remodelage osseux genere. Pour cela, il faut comparer la 
77 
densite moyenne obtenue apres convergence de l'algorithme. Le modele initial 
provient de la simulation du remodelage osseux d'un modele sans implant a partir 
d'une repartition grossiere de la densite et ce jusqu'a convergence de l'ensemble. Ce 
modele sera le point de depart pour tous les essais. Les conditions limites, le maillage 
et les cas de chargements sont aussi strictement les memes pour les differents tests. 
Seule la rigidite de la prothese change. 
Le modele numerique utilise pour cette etude est compose d'un quart de cylindre 
representant grossierement le femur. Les conditions de symetrie sont appliquees pour 
reduire la taille du modele et done le temps de calcul. Le modele est done compose de 
3 657 elements tetraedraux et 1 148 noeuds. Les noeuds d'une couronne de la face 
inferieure sont bloques en translation suivant l'axe principal du modele. Dans une 
premiere etape, un chargement de 680 N est applique sur une couronne similaire sur la 
face superieure du modele. Pour cette etape, l'ensemble des elements du modele 
subissent un remodelage osseux. Une fois la convergence atteinte, l'implant est simule; 
un materiau anisotrope metallique est applique a tous les elements d'une section 
centrale. Le module d'Young de ce materiau est le parametre d'etude ici. Pour cette 
seconde phase, un chargement de 580 N est applique, mais cette fois sur la face 
superieure de l'implant uniquement. 
La Figure 4.4 represente la repartition de la densite pour les trois etapes du modele 
numerique utilise pour realiser cette etude de sensibilite. Le code de couleurs est 
indique sur la droite avec les densites en pourcentages. 
La figure de gauche est le modele avant remodelage, comprenant l'os et l'implant. 
Tous les elements representes sont remodeles. Les elements les plus clairs seront 
supprimes par la suite pour simuler l'enlevement de matiere realise lors de 
l'implantation. 
La figure du milieu est celle resultant du remodelage osseux de l'ensemble du modele. 
Le materiau de l'implant a ete applique aux elements le representant apres 
convergence du remodelage osseux. Sur cette figure, la structure obtenue est 
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clairement cylindrique : les elements de l'exterieur ont une forte densite, ceux de 
l'interieur ont des densites beaucoup plus faibles. 
La figure de droite est la piece telle qu'obtenue apres le remodelage osseux en 
presence de Fimplant (pour E = 210 GPa). H y a une forte resorption de la partie 
superieure. Au contraire, sur la surface de contact entre l'implant et l'os et 
particulierement a la base de l'implant, la densite augmente. Ces comportements sont 
observes cliniquement (Doblare and Garcia 2001). Ce modele bien que simple permet 
done de reproduire les principales evolutions cliniques observees. L'augmentation de 
la densite a 1'interface sera le critere etudie ici. 
avec repartition de la densite osseuse. 
La Figure 4.5 montre 1'evolution de la densite moyenne (en g.cnr) a la fin du calcul 
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Figure 4.5 : Evolution de la densite finale en fonction du module d'Young de 
l'implant. 
La tendance decroissante est visible. Le gain releve avec des faibles modules d'Young 
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Figure 4.6 : Evolution du critere devaluation du remodelage osseux en fonction 
du module d'Young de l'implant. 
La Figure 4.6 presente 1'evolution du critere d'evaluation du remodelage osseux pour 
differentes valeurs de module d'Young de l'implant. Encore une fois, il y a une 
amelioration pour les faibles valeurs de module d'Young. La variation relevee est de 
pres de 6 %. 
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Conclusion : 
A partir des resultats de cette etude, il apparait evident que 1'augmentation de la 
rigidite de la prothese entrainera une reduction de la densite de l'os implante, et plus 
particulierement autour de l'implant. Ceci est du a la deviation de contrainte causee par 
la difference de rigidite entre la prothese et l'os environnant. Les etudes animales 
(Sumner, Turner et al. 1998) relevent la meme tendance. C'est la raison qui a conduit 
certains chercheurs a proposer des protheses a faible rigidite, certains (Bougherara, 
Bureau et al. 2006) se dirigeant vers des protheses a rigidite proche de l'os (bio 
mimetisme). 
II faut toutefois noter que les ameliorations enregistrees semblent faibles au niveau de 
la densite et du critere d'evaluation. 
4.4 SIMULATION COMPLETE DEL'ASSEMBLAGE OS/PROTHESE 
Dans les deux etudes precedentes, chacun des algorithmes implemented a ete 
etudie sans tenir compte des interactions entre ces deux comportements biologiques. 
En effet, dans le cas du remodelage osseux, 1'interface etait considered totalement et 
definitivement liee, ce qui n'est evidemment pas le cas. II convient done de realiser des 
simulations couplant les deux processus simules. 
Pour ce faire une macro unique a ete developpee. Elle fait appel aux deux algorithmes 
developpes et presentes precedemment. 
II est a noter que le remodelage osseux et l'osteo-integration ont des vitesses 
caracteristiques tres differentes. La croissance de l'os sur la prothese est realisee en 
approximativement 100 jours alors qu'il faut compter plus du triple de temps pour que 
le remodelage atteigne un etat stable. Ceci est aussi observe cliniquement quand a la 
duree necessaire pour la faillite des protheses suivant ces deux processus. Les 
protheses revisees pour mauvaise osteo-integration le sont generalement au cours des 5 
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premieres annees d'implantation. A 1'inverse, la correction des protheses a cause du 
remodelage osseux intervient au bout d'une quinzaine d'annees. 
II faut aussi remarquer que 1'algorithme de remodelage osseux ne fait intervenir que 
des situations physiques. A 1'inverse, le code d'osteo-integration du fait de sa forte non 
linearite fait intervenir des situations fictives (celles pour lesquelles le chargement 
mecanique n'est pas entier). Cette constatation a ete importante dans la conception du 
code unique de simulation du comportement biologique de l'os. II faut done simuler en 
parallele les deux processus en les mettant a jour des que le code d'osteo-integration 
atteint un etat physique. Dans la pratique, les deux algorithmes se succedent. lis 
simulent la meme plage de temps. Au debut de la seconde etape (en l'occurrence le 
remodelage osseux), le temps est initialise a la valeur qu'il avait avant la premiere 
etape, de meme que les proprietes des elements ressorts. Ainsi, des que les deux etapes 
ont ete realisees, le modele complet est mis a jour et il est possible de relancer une 





Figure 4.7 : Schema de principe de ralgorithme global 
Une des hypotheses est que le lien d'os cree lors de l'osteo-integration a toujours une 
densite unitaire. En effet, au niveau microscopique, ce sera toujours de l'os plein qui se 
liera a la surface de l'implant. Cela est visible sur les analyses histologiques realisees 
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lors des experiences animales presentees (Lopez-Heredia 2007; Malmstrom J. 2007). 
Cette hypothese entraine que les proprietes mecaniques du lien cree lors de l'osteo-
integration sont independantes de la densite des elements osseux adjacents. 
Tel qu'implements, Falgorithme complet comprend une premiere phase de modelage 
pur a partir d'un modele a densite uniforme. Cette phase non-physiologique permet 
d'obtenir un modele d'os dont la repartition de densite est en accord avec le 
chargement mecanique applique. Lors de cette phase, tous les elements du modele sont 
remodeles, y compris ceux qui par la suite simuleront le comportement de l'implant. 
Le modele est analyse comme un seul corps, sans distinction entre os et prothese 
(puisqu'elle ne sera implantee que par la suite). Une fois cette etape convergee, le 
solide representant la prothese est detache de l'os et l'interface mise en place. Les 
concentrations utilisees par le remodelage sont reinitialisees pour relancer le 
remodelage osseux, ce que semble faire l'operation chirurgicale. La densite et les 
concentrations d'os ancien et nouveau sont conservees a la valeur calculee lors de la 
premiere phase. Le chargement mecanique issu du contact avec la hanche est par la 
suite applique uniquement a l'implant. 
A partir de la, revolution de l'os au cours du temps est simulee avec la prothese telle 
que decrite precedemment. 
4.4.1 Methode et Resultats 
Le modele numerique utilise est le meme que celui decrit pour la validation de 
l'osteo-integration. Pour la premiere phase, le chargement mecanique est applique sur 
les elements exterieurs de la partie superieure de l'os. Pour la seconde phase, le 
chargement mecanique est applique aux elements representant la prothese. Ces 
elements sont alors associes a un materiau anisotrope elastique representant le 
materiau de la prothese. L'algorithme global de remodelage et d'osteo-integration 
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couple est alors execute sur ce modele. Pour un cas classique, l'ensemble du processus 
dure 100 min sur un ordinateur de bureau Pentium® D CPU 2,00 GHz. 
Les simulations effectuees avec Falgorithme complet permettent de souligner 
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Figure 4.8 : Evolution de la densite moyenne avec et sans couplage. 
La Figure 4.8 montre les courbes devolution de la rigidite adimensionnelle 
moyenne pour Falgorithme d'osteo-integration seul et pour l'algorithme complet. 
L'ecart maximum releve est de l'ordre de 20 %. Cet ecart montre 1'importance du 
couplage. En 1'absence de remodelage osseux, la rigidite generee est done sous-
estimee. 
Une etude similaire a ete realisee pour la densite et donne un ecart de 5%. Bien 
que cet ecart soit moins significatif, il apparait que le remodelage osseux simule sans 
osteo-integration aura tendance a surestimer la densite osseuse. Ceci s'explique 
simplement par le fait qu'avec une interface totalement liee, le chargement mecanique 
ressenti par l'os est plus important, et la densite sera done augmentee. 
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II faut aussi noter que dans les deux cas, la stabilisation apparait plus 
tardivement avec le couplage. Toutefois, ceci peut etre du a des differences dans 
l'algorithme utilise. 
La prise en compte du couplage modifie aussi l'influence du module d'Young sur le 
processus. Pour le quart de cylindre, les resultats sont presentes au Tableau 4.1. 
Tableau 4.1: Resultats pour le quart de cylindre avec et sans couplage pour des 
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A partir du Tableau 4.1 nous pouvons noter que l'ecart entre les densites 
generees par une prothese a 210 GPa de module d'Young et une a 42 GPa passe a 3,7 
% contre 1,7% si l'interface n'est pas simulee. De meme, la difference entre les temps 
de guerison passe de 11,9% a 4,5%. 
Ceci permet de conclure qu'avec le couplage et pour le modele numerique utilise, 
l'osteo-integration et le remodelage osseux sont aussi influents Fun que l'autre. Aucun 
de ces deux phenomenes ne peut done etre neglige devant l'autre lors de la conception. 
4.4.2 Hypotheses de conception. 
Les resultats des parties 4.2. et 4.3., amenent a la problematique de conception 
suivante : 
1. Une prothese avec un module d'Young fort favorise l'osteo-integration. 
85 
2. Une prothese avec un module d'Young faible reduit la deviation de contraintes. 
Ceci est clairement visible sur la Figure 4.9. Elle a ete obtenue en realisant le 
remodelage osseux et l'osteo-integration separee du modele numerique presente a la 
partie 4.3. La rigidite utilisee est celle obtenue apres 100 jours de guerison. 
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Figure 4.9 : Variation des trois criteres devaluation en fonction du module 
d'Young de la prothese. 
Sur ce graphe, les tendances inverses du parametre d'optimisation en fonction du 
module d'Young de la prothese sont visibles. Pour ces simulations, aucun couplage n'a 
ete realise entre processus. Etant donne les comportements inverses du remodelage 
osseux et de l'osteo-integration en fonction du module d'Young, le critere global, qui 
est la somme des deux, peut presenter un minimum. 
II faut done trouver un compromis entre une prothese trop rigide et une prothese trop 
souple. De notre point de vue, il y a deux approches possibles : 
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1. Trouver une valeur de module d'Young qui limite a la fois la deviation de 
contrainte et la non osteo-integration. (ici E ~ 130 GPa) 
2. Definir une loi de variation du module d'Young de Pimplant. 
En effet, l'approche numero 2 est supportee par les remarques precedentes 
concernant la difference de vitesse entre 1'osteo-integration et le remodelage osseux. 
Au cours des simulations de 1'osteo-integration, il apparait qu'une fois cree, le lien 
osseux entre l'os et la prothese n'est quasiment jamais detruit. 
L'objectif ici est de reduire le temps de guerison (favoriser 1'osteo-integration) 
tout en generant une forte densite osseuse autour de l'implant. Mais il n'est pas 
necessaire de satisfaire ces deux objectifs simultanement, etant donne que les 
processus sous-jacents ne s'appliquent pas de fagon importante en meme temps. D faut 
done favoriser la croissance osseuse jusqu'a atteindre une osteo-integration avancee. 
Par la suite, il faudra limiter la deviation de contrainte. 
Une des solutions a ce probleme serait alors une prothese a rigidite variable dans le 
temps. En etant tres rigide juste apres son implantation, elle favoriserait l'osteo-
integration sans etre trop dommageable au remodelage osseux qui s'initie lentement. 
Plus tard, pour une osteo-integration quasiment complete, la rigidite de la prothese 
pourrait devenir plus souple pour empecher la resorption osseuse autour de l'implant. 
Pour 1'osteo-integration, dans les cas classiques, la croissance osseuse suit une loi 
exponentielle decroissante. Pour des valeurs de rigidite adimensionnelle comprises 
entre 10 % et 90%, la croissance osseuse de l'element j s'ecrit: 
a.s{t) = a,/'
x (4.7) 
Ou Pj est un parametre induit par le comportement global du modele . II n 'es t pas 
quantifiable a priori, ao est la valeur initiale de la rigidite adimensionnelle (10% pour 
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Figure 4.10 : Courbe devolution du parametre d'evaluation de l'osteo-integration 
au cours du temps. 
Cette fonction exponentielle tend rapidement vers zero comme presente sur la Figure 
4.10. Considerons qu'apres un temps x0 , co
]
0{t) devient negligeable. Minimiser co 
revient done a minimiser (Or uniquement. 
Les objectifs peuvent alors etre simplifies comme suit: 
• Pour t < x0, il faut minimiser coo 
• Pour t > T0, il faut minimiser a>r 
D'apres les resultats des etudes precedentes, ces objectifs deviennent: 
• T 0 -100 jours 
• Pour t < T0 , Eprothese = Eo et E0 doit etre maximale. 
• Pour t > T0, Eprothese = Efmaie et Efmaie doit etre minimale. 
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4.4.3 Proposition de nouvelle conception 
L'hypothese de travail presentee ci-dessous a ete implementee grace a un materiau a 
module d'Young variable (en GPa) tel que presente dans la Figure 4.11. 
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Figure 4.11: Courbe d'evolution du module d'Young de la prothese. 
Cette solution a ete implementee et simulee avec Eo = 210 GPa et Efinaie = 30 
GPa. Elle arrive a des valeurs finales de 13,35 %, 26,7 % et 0,0 % pour le critere 
global d'evaluation, le critere de remodelage osseux et le critere d'osteo-integration 
respectivement. La duree de guerison a 95% est de 103 jours. 
Plusieurs simulations ont ete realisees a des fins de comparaison. Dans tous les cas, le 
critere d'osteo-integration est nul en fin de simulation. Cette donnee n'a done pas ete 
representee et le critere global vaut done la moitie du critere de remodelage osseux. 
Les modeles compares sont la nouvelle conception, un implant en acier classique, un 
implant biomimetique, un implant avec module d'Young moyen (130 GPa) et un 
implant a faible module d'Young (10 GPa). Le Tableau 4.2 fait la synthase des 
resultats obtenus pour le modele numerique de quart de cylindre. 
Les resultats presentes montrent, pour le cas du quart de cylindre, 
1'amelioration apportee avec la nouvelle conception d'implant. En effet, le critere 
d'evaluation global est quasiment le plus bas genere par tous les implants simules. Le 
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gain genere par rapport a une prothese classique en acier est de 13,6 %. En parallele, le 
temps de guerison est reduit de 9 % par rapport a la prothese biomimetique. 
Tableau 4.2 : Synthese des resultats obtenus avec l'algorithme global pour le 
quart de cylindre. 
Type 
Nouvelle conception 






















L'outil de comparaison permet aussi de verifier que les implants biomimetiques 
et ceux a tres faible module d'Young sont prometteurs. lis produisent en effet une 
densite osseuse autour de l'os superieure aux implants classiques en acier. Toutefois, 
ils requierent un temps de guerison plus important (jusqu'a 40 % plus long). A 
l'inverse, la nouvelle conception combine les avantages des deux solutions dont elle 
est issue (prothese en acier et prothese biomimetique) et produit une forte densite avec 
un temps de guerison faible. 
4.4.4 Proposition de solution technologique 
Une des solutions technique possible pour la prothese a module d'Young 
variable est l'utilisation de materiaux resorbables. II existe des polymeres resorbables 
couramment utilises en chirurgie. Combines a une enveloppe metallique poreuse, il 
serait possible d'obtenir une prothese a cceur resorbable dont la souplesse augmenterait 
avec le temps. Toutefois, etant donne le rapport des modules d'Young necessaires, les 
materiaux resorbables presents sur le marche actuellement ne sont pas suffisants. 
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Une deuxieme piste de recherche est l'utilisation de mecanismes de reglage de la 
rigidite par l'utilisation de ressorts et/ou de vis de tarage par exemple. II pourrait aussi 
etre envisagee de modifier la rigidite par pressurisation d'une prothese creuse par un 
fluide eventuellement non-newtonien. Une forte pression diminue la souplesse de 
F implant. 
4.5 CONCLUSION DE LA CONCEPTION 
Dans cette derniere partie, les deux algorithmes developpes precedemment ont 
ete utilises comme des outils de conception. La premiere etape a ete d'etudier 
l'influence du module d'Young de l'implant sur la densite de l'os environnant. Cette 
etude a permis de montrer qu'une prothese trop rigide entrainera une fragilisation de 
l'os a cause d'une mauvaise transmission des contraintes. La seconde etape a etudie 
l'influence de ce meme parametre (module d'Young) sur la guerison de l'interface 
entre l'os et l'implant. Dans ce cas, une prothese trop souple empechera la croissance 
de l'os a l'interface a cause de trop grands deplacements relatifs entre les deux corps. 
Pour ameliorer la qualite de la simulation du comportement de l'os, il faut tenir 
compte simultanement des deux comportements biologiques. Ceci a conduit a la 
realisation d'un troisieme algorithme base sur les deux premiers. Le couplage 
mecanique est fait automatiquement par le logiciel de calcul par elements finis. 
Toutefois, le couplage numerique des algorithmes a necessite la modification des 
codes developpes, en particulier avec la prise en compte du temps simule par chaque 
processus. 
Pour pouvoir comparer de facon quantitative les resultats des differentes 
conceptions etudiees, un critere devaluation base sur les concepts d'optimisation a ete 
mis en place. II evalue la densite moyenne de l'os directement en contact avec 
l'implant apres stabilisation et la non osteo-integration qui sont les deux criteres 
majeurs qui entrainent l'echec des implantations de protheses. 
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Une fois ces differents outils mis en place, il est alors possible d'evaluer la 
nouvelle conception de prothese proposee. Pour ce projet, le parametre dimensionnant 
est le module d'Young de 1'implant. Deux etudes preliminaires ont ete realisees avec 
pour objectif de determiner 1'influence de ce parametre sur chacun des phenomenes 
etudies. Des implants avec cinq differents modules d'Young ont ete simules et les 
variations de la densite et de l'osteo-integration ont ete relevees. Les conclusions de 
ces etudes sont qu'une prothese avec un module d'Young fort favorisera l'osteo-
integration alors que si le module d'Young est plus faible il reduira la deviation de 
contraintes. Ces conclusions opposees sont utilisees pour la nouvelle conception. 
A partir de conclusions des etudes precedentes, un implant avec un module 
d'Young variable a done ete propose. II a ete simule avec l'algorithme complet. Les 
resultats obtenus sont prometteurs. D y a e n effet une augmentation de 13,6% de la 
densite de l'os entourant l'implant. En parallele, le temps necessaire pour la guerison 
de 1'interface os/prothese est reduit de 9%. 
Cette serie d'essai permet cependant de tirer une conclusion importante. En 
prenant en compte l'interface de contact entre l'os et l'implant, l'influence du module 
d'Young de l'implant sur le critere devaluation est accrue. L'ecart entre les densites 
generees par une prothese a 210 GPa de module d'Young et une a 30 GPa passe a 3,7 
% contre 1,7% si l'interface n'est pas simulee. De meme, la difference entre les temps 
de guerison pour les cas a 210 GPa et a 30 GPa passe de 11,9% a 4,5%. 
Les essais realises permettent de justifier l'hypothese de l'influence du 
couplage entre osteo-integration et remodelage osseux. En effet, les simulations 
montrent que si le couplage est neglige, il y aura jusqu'a 23% d'erreur sur la rigidite de 
contact, et jusqu'a 5% sur la densite moyenne. 
II faut remarquer que tous les resultats presentes dans cette partie ont ete 
realises sur des modeles numeriques simplifies representant un quart de cylindre. Pour 
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s'assurer de la validite des resultats obtenus, 1'etude devra etre realisee ave des 
modeles de protheses plus realistes. 
Le critere d'evaluation du remodelage propose est similaire au score T et au score 
Z (en anglais « T-score » et « Z-score ») qui sont utilises cliniquement pour determiner 
le risque de facture. Malheureusement, ces tests sont bases sur les resultats de scanners 
et considerent une densite en g.cm"2. II n'est done pas possible de rapporter le critere 
d'evaluation du remodelage a une donnee clinique. 
Notons qu'ici les contraintes mecaniques ressenties par l'implant et l'os n'ont pas 
ete considerees comme limite de conception. D est evident qu'il faudra s'assurer que 
l'impant propose reste dans un domaine de fatigue a duree de vie infinie. Un 
compromis devra done etre trouve entre duree de vie de l'implant, vitesse de guerison 
et stabilite de l'implant (forte densite osseuse). 
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5 CONCLUSION GENERALE 
En resume, cette maitrise permet de realiser des avancees dans plusieurs 
domaines et a plusieurs echelles. En voici la la synthese : 
• L'algorithme de remodelage osseux est implements sous Hypermesh avec une 
interface d'utilisateur, de nombreuses verifications des donnees et des calculs, ainsi 
qu'une exportation graphique des resultats iteration par iteration. 
• Une etude comparative de plusieurs solveurs est realisee pour choisir le plus 
efficace pour le systeme mathematique (ici Runge-Kutta 4). 
• Un estimateur d'erreur et un calculateur automatique de l'increment de temps 
optimum par la methode de Runge-Kutta-Fehlberg sont implementes. 
• Une etude de sensibilite de l'algorithme de remodelage osseux a ete realisee 
(etudes des parametres numeriques et algorithmiques sur des cas mecaniques simples). 
• Une premiere validation du remodelage osseux est faite : comparaison avec des 
resultats de simulations sur des pieces mecaniques simples, simulation du 
comportement de la tete du femur et comparaison de la variation de densite mensuelle. 
• Une validation et un ajustement de parametres ont ete realises pour 1'algorithme 
d'osteo-integration qui genere aussi une exportation graphique des resultats. 
• Une methode d'optimisation de l'algorithme d'osteo-integration est proposee. 
• Un couplage des deux phenomenes biologiques simules a ete realise. 
• L' etude de 1'influence du module d'Young de 1'implant sur ces deux phenomenes 
a ete etudiee. 
Au cours de ce projet, un certain nombre d'hypotheses et de simplifications ont 
ete faites. Voici done les principaux points a ameliorer : 
• L'utilisation de cas de chargements plus precis. 
• La prise en compte le frettage et la friction entre l'os et la prothese. 
• La prise en compte de l'age et du sexe dans la simulation de sa densite osseuse. 
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• La prise en compte de l'orientation de l'axe principal de l'os pour l'affectation de 
ses proprietes mecaniques longitudinales et transverses. 
• L'amelioration des resultats du remodelage osseux de certains modeles non 
biologiques (Tovar 2004). 
• L'utilisation d'analyses dynamiques (et non statiques) pour le remodelage osseux. 
• L'utilisation d'elements d'interface de type nceud-noeud au lieu de noeud - surface 
ou surface - surface (meilleure precision). 
• L'utilisation du modele theorique actualise pour le remodelage osseux. 
• L'utilisation de modeles numeriques plus realistes d'implants pour realiser une 
etude fiable de l'influence des differents parametres sur le comportement global de 
l'os. 
• La validation in-vivo de l'hypothese de conception et sa realisation technologique. 
Le travail realise au cours de ce projet a permis d'aboutir a un outil de 
simulation efficace du comportement de l'os humain et en particulier de son evolution 
au cours du temps. Cet outil reproduit le comportement du remodelage osseux et de 
Fosteo-integration qui sont les causes principales d'echec des implantations de 
protheses. Bien que certaines ameliorations restent a faire, l'outil developpe a permis 
de comparer differentes conceptions d'implant et de proposer une nouvelle conception 
qui apporte une amelioration notable. Le parametre etudie ici etait le module d'Young 
de F implant. 
Maintenant que l'outil de comparaison est fonctionnel, il est possible de 
l'utiliser pour etudier l'influence de nombreux autres parametres comme la geometrie 
de F implant ou son etat de surface. Tout ceci permettra de mieux identifier les 
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Extension des fichiers de modele de Hypermesh. 
Entite permettant de definir une propriete global du modele 
numerique (exportation de certaines donnees, limitation du calcul, 
parametres de l'algorithme de resolution non-lineaire). 
Entite groupant certaines proprietes (materiau, chargement 
mecanique, composant d'element, conditions limites, etc.) 
Groupe d'elements ayant le meme materiau et la meme definition 
(solide, plaque, etc.) 
Element ID permettant de simuler la separation de deux surfaces 
et interdisant l'interpenetration. 
Elements simulant un ressort lineaire dont la rigidite varie en 
fonction de la direction d'application du deplacement. 
Logiciel de calcul par element finis appartenant a la suite 
HyperWorks. 11 est specialise dans le maillage des modeles. 
Materiau 3D anisotrope elastique 
Solveur des modeles par elements finis de reference sur 
Hypermesh. 
Cellules secretant de l'os nouveau 
Cellules resorbant l'os existant 
Entite definissant certaines proprietes (rigidite des elements 




L'algorithmie est l'etude des algorithmes en vue de leur optimisation. Elle vise 
done a reduire le temps de calcul grace a une meilleure programmation. Cette notion 
de gain de temps a ete importante tout au long du projet. Elle s'est traduite par l'etude 
comparative de differentes methodes de resolution du systeme d'equations 
differentielles dans le cas de Talgorithme de remodelage osseux. 
Dans le cadre de 1'osteo-integration, l'optimisation s'est faite au niveau de la 
programmation elle-meme. Voici deux exemples de modifications faites en vue de 
reduire la duree du calcul. 
1. Exemple 1 : Calcul des lois devolution de la rigidite. 
Tel que decrit dans 1'article de base, la loi devolution de la rigidite fait apparaitre deux 
grandeurs g,ng (pour la croissance, «ingrowth») et gdam (pour la destruction, 


















Figure A. 1: Schema de principe de l'algorithme initial 
Cette presentation en parallele est semblable a celle programmee dans un premier 
temps. Toutefois, il faut remarquer plusieurs points importants. Tout d'abord, telles 
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que definies, ils n'y a jamais les deux variables positives en meme temps. Ainsi chaque 
condition est exclusive. Done, si gmg est positif, alors la loi 1 s'appliquera quelque soit 
gdam £et r£ c jp r 0qu e m e n t ) . i] n ' e s t done pas necessaire de calculer g
dam si ging est positif. 
L'algorithme a done ete modifie comme suit: 
l~" 
Loil 











Figure A. 2 : Schema de principe de Talgorithme optimise. 
Par convention, les branches de gauche sont celles empruntees si le test est vrai. Ainsi 
la loi 2 n'est calculee que si elle necessaire. De meme, gdam ne sera evalue que si cela 
est requis. 
Statistiquement, la loi 1 apparait plus frequemment que la loi 2, elle-meme plus 
frequemment que la loi 3. Ceci explique la hierarchie imposee dans cette amelioration. 
2. Exemple 2 : Appairage des noeuds. 
Comme explique precedemment lors de la mise en place du modele numerique, il est 
necessaire d'apparier les noeuds de la surface de contact. Le code initialement 
implemente est le suivant: 
POUR chaque nceud de la surface 1 
POUR chaque nceud de la surface 2 
longueur = premiere distance mesuree 
mesurer la distance entre les noeuds 
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SI la distance est inferieure a longueur ALORS 
longueur = distance 
associer le nceud 2 au nceud 1 
Ce code fonctionne, mais fait nm operations (ou n est le nombre de noeuds de la surface 
1 et m celui de la surface 2). Pour l'accelerer, etant donne que chaque nceud ne peut 
etre associe qu'a un seul element, une ligne de commande a ete ajoutee a la fin : 
effacer le nceud 2 de la liste des noeuds de la surface 2 
Ainsi le nombre d'operations chute a k! ou k = min(n,m). L'ajout d'une ligne permet 
de reduire de fagon significative le nombre d'operations et done le temps de calcul de 
cette etape. 
Dans un cas classique simule, les variables sont telles que :n = m = k = 412. 
Done le premier code genere 101078 operations de mesure et de comparaison contre 
10901. La difference est indiscutable, meme si la solution optimisee genere toujours 
enormement de calcul s. 
3. Exemple 3 : Simulation de l'osteo-integration. 
L'objectif de cette partie est de presenter la methode utilisee pour reduire le temps de 
calcul de l'algorithme de simulation de l'osteo-integration. 
Le point de depart de la reflexion provient de V observation selon laquelle la rigidite 
des elements evolue de fa§on tres similaire quelque soit l'element. Etant donne le 
caractere deterministe du processus simule cette observation est explicable par les 
similitudes entre les donnees d'entrees. 
Pour ce modele theorique, ces donnees sont au nombre de trois : la rigidite initiale, le 
deplacement normal et le deplacement transversal pour l'element etudie. 
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Si deux elements ont des entrees suffisamment proches, leurs resultats seront assez 
semblables pour etre confondus. C'est le principe de 1'amelioration apportee. 
Les plages d'entree des donnees ont ete discretisees. Si deux elements ont toutes leurs 
entrees dans les memes plages, alors ils auront le meme resultat. Ainsi aucun calcul ne 
sera fait pour le second element et on lui attribuera simplement le meme resultat que le 
premier element (pour lequel le calcul correct a ete realise). 
La tolerance initiale choisie est de 0.1% pour la rigidite adimensionnelle et de 1 jim 
pour les deplacements relatifs. Elles sont suffisamment faibles pour ne pas impacter les 
resultats de 1'algorithmic 
Soit Xj, la donnee d'entree, X; la plage associee et N est la tolerance. Ici N=1000 pour 
les deplacements et 1000 pour la rigidite adimensionnelle. Xi est la valeur entiere 
[xJV + 1] 
superieure de x*, soit: Xi = 
(5.1) 
Le code implements est le suivant: 
Recuperer les donnees d'entree de I'element (a,d],d2) 
Calculer la plage de chaque entree X, 
SI a_function(Xi, X2, X3) existe ALORS 
a= a Junction (Xj, X2, X3) 
SINON 
Realiser le calcul complet avec X], X2, X3 comme variables (et non xj, X2, X3) 
Enregistre le resultat obtenu : a Junction (Xi, X2, Xj,)= a 
Tel que presente l'algorithme definit seul la fonction de transfert adjunction. D aura 
toujours au minimum une entree (le premier element). 
Plus les plages d'entree des donnees sont large, moins le processus sera performant. (II 
y a statistiquement moins de chances d'obtenir deux fois la meme valeur). Toutefois, 
pour les premieres iterations, la valeur de la rigidite adimensionnelle est fixee a son 
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seuil minimum pour tous les elements. Dans ce cas, 1'amelioration apportee a plus de 
chances d'etre efficace. 
Un test comparatif realise sur le modele d'implant femoral donne les resultats 
presentes a la Figure A. 3. 
8 10 12 
temps (en jours) 
Figure A. 3 : Evolution de la rigidite en fonction du type d'optimisation. 
La rigidite semble assez bien representee malgre 1'approximation faite, dans le cas de 
la tolerance a N=10 000 (soit O.lum pour les deplacements et 0.01% pour les 
rigidites). Dans ce cas, l'erreur maximale relevee est de 0.2%. Pour la tolerance a N= 1 
000 (lum pour les deplacements et 0.1% pour les rigidites), 1'erreur maximale est de 
6%. Ce qui commence a etre important. 
Contrairement aux attentes, le gain de temps n'est pas significatif. Les resultats sont 
presentes au tableau A.l. lis ont ete obtenus sur un ordinateur Pentium® D CPU 
3.00GHz, pour un modele numerique a 412 elements de contacts dont revolution du 
contact a ete simulee sur 15 jours. 
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Tableau A. 1 : Comparaison des resultats en fonction du type d'optimisation. 
Sans optimisation 
Avec N=l 000 








L'optimisation avec N=1000 apporte un gain de moins de 1% du temps de 
calcul tout en degradant les resultats de pres de 6%. Cette methode ne peut done pas 
etre retenue. Avec N= 10 000, le temps de calcul est legerement plus long que sans 
optimisation, mais conserve la meme qualite des resultats. Cette methode complique 
done 1'algorithme sans apporter de reelle amelioration. 
En conclusion, aucune des optimisations proposees ne convient dans le cas 
etudie ici. Ceci est principalement du au rapport des temps de calculs entre l'analyse 
du modele et sa mise-a-jour. Lors d'un test simple, il est apparu que pour un modele de 
412 elements de contact, l'analyse par elements finis avec un seul cas de chargement 
prenait en moyenne 13 secondes alors que la mise-a-jour des elements etait faite en 1 
seconde. Du fait de la simplicity du modele de mise-a-jour et done de sa vitesse 
d'execution tres faible par rapport a la duree de l'analyse par elements finis, la 
methode d'optimisation proposee n'apporte aucune amelioration. Toutefois, la 
methode developpee ici reste interessante pour les algorithmes faisant intervenir des 
calculs plus complexes et plus longs lors de la mise-a-jours des proprietes des 
elements. (Resolution de systemes differentiels, etc.) 
Dans le cas present, pour ameliorer la vitesse de calcul de 1'algorithme global, il faut 
en priorite s'attaquer a la duree de l'analyse par elements finis, toutefois ceci est en-
dehors de notre champ de competence. 
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B. PROCEDURE DE POSITIONNEMENT RELATIF DE LA PROTHESE 
PAR RAPPORTAU FEMUR 
Voici la procedure utilisee pour assembler les modeles de femur et de prothese. 
1. Realiser la coupe des surfaces modelisant la diaphyse femorale par deux plans 
paralleles. On pourra reutiliser la section inferieure (plan de « symetrie ») et une 
surface translated jusqu'a mi-section de la diaphyse. 
2. Determiner les centres geometriques des deux contours fermes obtenus sur les 
surfaces de la diaphyse. 
3. Creer le vecteur (droite) liant ces deux points. On obtient ainsi une 
approximation de l'axe de revolution de la diaphyse du femur (axe d'helitorsion). 
4. Realiser les memes etapes (1 a 3) pour la prothese. 
5. Imposer la concordance des deux vecteurs. La prothese est done placee par 
rapport a la coordonnee r (repere cylindrique) 
6. Calculer la position du centre de la tete du femur (portion de sphere). 
7. Creer la droite passant par ce point et normale a l'axe cree au point 3. 
8. Calculer la position du centre de la tete de la prothese representee par une 
sphere. 
9. Creer la droite passant par ce point et normale a l'axe cree au point 4. 
10. Imposer a ces deux vecteurs d'etre dans le meme plan vertical normal a l'axe 
du femur. Ainsi la position de la prothese est reglee par rapport a Tangle 0. 
11. Calculer la position du point de contact de la tete du femur avec la cotyle 
(supposer que e'est le point le plus « haut » passant par la perpendiculaire a l'axe de 
revolution). 
12. Creer le vecteur normal a l'axe du femur et passant par ce point. 
13. Calculer le point le plus « haut » de la prothese, normal a son axe. 
14. Imposer a ce point d'appartenir au vecteur normal du femur cree en 12. Ainsi la 
prothese est positionnee suivant son axe z. 
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C. FICHIERS DE RESULTATS. 
Pour l'algorithme de remodelage osseux, quatre fichiers de resultat sont crees. 
Le premier est nomine «remodeling.out » ; il fait la synthese de tous les 
parametres d'entree et presente les resultats importants du calcul. II permet de verifier 
la convergence de ralgorithme, mais aussi de voir les corrections qui ont ete realisees. 
Le second fichier est nomme « dens.out » ; il presente la repartition de la densite dans 
les differentes classes a chaque iteration. H permet de visualiser 1'evolution de la 
densite moyenne du modele au cours du temps. 
Le troisieme fichier de resultat, moins utilise, est appele « data.out » et est renomme 
« data_backup.out » a la fin du calcul. II donne pour la derniere iteration principale les 
valeurs des concentrations de chaque element. Ce fichier permet done de relancer un 
calcul interrompu. 
Le dernier fichier genere pour le remodelage est « optimization synthesis.out» qui 
presente 1'evolution du critere d'evaluation moyen du remodelage osseux a chaque 
iteration ainsi que ses valeurs maximales et minimales. D'autres fichiers sont generes a 
chaque iteration est permettent d'obtenir la valeur du critere pour chaque element, ce 
qui permet de localiser les zones ou la deviation de contrainte est la plus importante. 
Pour l'osteo-integration, ralgorithme genere deux fichiers de resultat importants. 
Le premier est appele « synthesis.out », il resume l'etat de convergence du systeme a 
chaque iteration. D affiche la somme des forces exterieures et la somme des forces 
interieures ainsi que l'ecart releve pour l'equilibre mecanique. II presente aussi la 
valeur moyenne de la rigidite adimensionnelle pour chaque iteration. Ce fichier permet 
d'afficher 1'evolution de ce parametre au cours du temps. 
Le second fichier de resultat, « result.out » synthetise a chaque iteration les rigidites 
normales et transverses et les deplacements normaux et transverses de chaque element. 
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D. PUBLICATIONS 
Ce travail de maftrise presente a fait l'objet de plusieurs presentations et d'une 
publication dans le cadre d'une conference. 
Les presentations ont eu pour objectif d'exposer l'utilisation et la programmation du 
logiciel HyperMesh aux divers responsables d'Altair Engineering. Entre autres, ce 
travail a ete expose aux responsables d'Altair Canada (juin 2007), aux responsables 
d'Altair France (aout 2007) et aux responsables d'Altair Etats-Unis (novembre 2007). 
La partie traitant du remodelage osseux a ete presentee lors de la 31 erne 
Conference Canadienne de Genie Biomecanique de Montreal le 12 juin 2008.(Divialle, 
Vadean et al. 2008) Cet article est similaire au paragraphe 2 de ce memoire. II presente 
done le modele mathematique utilise ainsi que les lignes directices de son 
implementation puis conclut avec 1'application de l'algorithme sur un modele 
numerique de partie superieure de femur. 
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E. ELEMENTS ID UTILISES 
Au cours de ce projet, deux types d'elements ID ont ete utilises. 
Etudions tout d'abord les elements de contact. II s'agit des elements « PGAP » du 
logiciel HyperWorks. Ces elements sont unidirectionnels et non-lineaires. Leur 












Figure 5.1 : Comportement des elements de contact dans leur direction normale 
Quand l'interstice est ouvert, l'element n'a aucune rigidite normale ni tangentielle. 
Quand l'interstice se ferme, une rigidite KA est appliquee dans la direction normale. 
Pour les cas ou un coefficient de friction est associe, une rigidite tangentielle est 
calculee comme U*KA. DU fait de la non-linearite du comportement, le chargement 
mecanique est applique progressivement jusqu'a avoir satisfait les criteres de 
deplacements, force et travail suivant une methode de Newton-Raphson. 
Par la suite, pour simuler la rigidite de contact, les elements utilises sont les elements 
ressorts «PBUSH» du meme logiciel. Ce sont des ressorts lineaires multi-
directionnels. Leurs rigidites en torsions sont nulles dans notre cas. 
